Techniques de spectroscopie proche infrarouge appliquées à la quantification de paramètres hémodynamiques by Auger, Héloïse
  
Université de Montréal 
 
 
 
Techniques de spectroscopie proche infrarouge appliquées 
à la quantification de paramètres hémodynamiques 
 
 
 
par Héloïse Auger 
 
 
 
Département de physiologie moléculaire et intégrative 
Institut de génie biomédical 
Faculté de Médecine 
 
 
 
Mémoire présenté 
en vue de l’obtention du grade de M. Sc. A 
en Génie Biomédical 
 
 
 
Août, 2016 
 
 
 
© Héloïse Auger, 2016 
  
 
 i 
Résumé 
 
Ce mémoire est séparé en deux volets, tous deux axés sur la spectroscopie proche 
infra-rouge (NIRS) pour la quantification des paramètres hémodynamiques. La NIRS est 
principalement basée sur la mesure des coefficients d'absorption (μa) et de dispersion (μs’) des 
tissus afin de retrouver les concentrations d'oxy- et de déoxyhémoglobine dans le sang. 
L'imagerie à l'aide de la NIRS est basée sur le parcours des photons à travers le tissu 
biologique à différentes longueurs d'onde du spectre proche infra-rouge. 
Le premier appareil de NIRS dont il sera question est un appareil de spectroscopie 
résolue dans le temps. Ce type de système retrouve des concentrations absolues d'hémoglobine 
à l'aide d'un bandeau placé sur la peau d’un sujet, dans ce cas-ci sur le front. Le modèle 
d’analyse des données permet la séparation des contributions extra-cérébrales et cérébrales 
aux données. Cette méthode fournit des données plus exactes sur la saturation en oxygène du 
cerveau, par rapport à un modèle homogène où le signal est contaminé par les couches 
superficielles. Une étude sur les changements hémodynamiques cérébraux de jeunes adultes 
pendant une activité physique a été réalisée, et l’article en détaillant les résultats est transcrit 
au chapitre 2. Le chapitre 3 comprend un retour sur cette étude et aborde les possibilités de 
travaux futurs. 
La seconde partie de mes travaux s’est déroulée sous forme de stage en entreprise 
durant l’été 2016. Sous la supervision de Dennis Hueber, Ph. D., et Beniamino Barbieri, Ph. 
D., j’ai effectué des recherches portant sur un appareil de NIRS manufacturé par la compagnie 
ISS Inc. et dont un prototype se trouve actuellement dans le laboratoire de mon superviseur 
Mathieu Dehaes, Ph. D. Cet appareil combine deux modalités d’imagerie optique, soit la NIRS 
dans le domaine des fréquences et la spectroscopie de corrélation diffuse. Le chapitre 4 
détaille les tâches que j’ai réalisées durant ce temps, de même que les résultats des analyses 
que j’ai effectuées. 
Mots-clés : Imagerie cérébrale, spectroscopie proche infra-rouge, NIRS, oxygénation, flux 
sanguin cérébral, hémoglobine, métabolisme cérébral, exercice physique, traitement de signal 
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Abstract 
 
This master’s thesis is separated in two phases, both focused on near infrared 
spectroscopy for the quantification of hemodynamic parameters. NIRS is based on the 
measure of absorption (μa) and scattering (μs’) coefficients of tissues in order to recover the 
oxy- and deoxyhemoglobin concentrations in the blood. Its results are based on the photon 
propagation in tissue at different near-infrared wavelengths. 
The first NIRS system used during my studies is a time-resolved spectroscopy system. 
This device allowed us to retrieve absolute hemoglobin concentrations using a headband 
placed over the subject’s skin and centered on their forehead. The data analysis model which 
we used allowed us to separate extra-cerebral and cerebral contributions of the signal. This 
method yielded quantitative absolute measures of cerebral oxygen saturation as opposed to the 
traditional homogenous model where the signal is contaminated by superficial layers. A study 
on cerebral hemodynamic changes in young adults during exercise was conducted, and the 
published article detailing its results is transcribed in Chapter 2. Chapter 3 includes a review of 
this study and discusses potential future works. 
The second part of my research consisted in an industrial internship during the summer 
of 2016. Under the supervision of Dennis Hueber, Ph. D., and Beniamino Barbieri, Ph. D., I 
have worked on a NIRS device manufactured by ISS Inc., a prototype of which is currently in 
the laboratory of my supervisor Mathieu Dehaes, Ph. D. This device combines two NIRS 
modalities: frequency-domain NIRS and diffuse correlation spectroscopy. Chapter 4 details 
the work I have performed at ISS and the results of my research and analysis. 
 
 
 
Keywords: Brain Imaging, Near Infrared Spectroscopy, NIRS, brain oxygenation, cerebral, 
hemoglobin, cerebral metabolism, cerebral blood flow, physical exercise, signal processing 
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Introduction 
 
Un des rôles principaux de l’ingénieur biomédical est de participer à la conception de 
nouvelles technologies qui pourront appuyer les cliniciens dans leurs tâches. En particulier, 
l’imagerie et le traitement de signaux biomédicaux occupent une place importante pour le 
diagnostic et le suivi de patients. Motivés par l’objectif de «voir» l’intérieur du corps sans 
danger ni opération, les chercheurs des dernières décennies ont réalisé des avancées 
matérielles et informatiques qui ont permis l’introduction de nombreux appareils d’imagerie 
ou de surveillance des signes vitaux dans le milieu clinique. 
À l’heure actuelle, des examens d’imagerie par résonnance magnétique (IRM), de 
tomographie par émission de positrons (TEP), de rayons-X ou d’ultrasons, entre autres, sont 
couramment prescrits. Ils sont sécuritaires et servent au diagnostic comme au suivi; leurs 
avantages sont nombreux, à la fois pour les patients et leurs médecins. Cependant, les coûts de 
ces procédures sont parfois prohibitifs. Dans certains cas, les rayonnements ionisants 
éliminent la possibilité de prescrire ces examens de façon régulière.  
Beaucoup espèrent pouvoir rendre ces technologies encore plus accessibles; non 
seulement au niveau monétaire, mais également au niveau de l’ergonomie pour les populations 
plus à risque, tels les nouveau-nés ou les patients épileptiques. Sur tous ces points, la 
spectroscopie proche infrarouge (NIRS) présente des possibilités intéressantes. En plus d’être 
sécuritaire et de n’utiliser que des sources lumineuses non-ionisantes, les appareils de NIRS 
peuvent être conçus pour être transportable au chevet des patients. Leurs coûts varient en 
fonction de leur type, mais certains sont très abordables, particulièrement si on les compare à 
d’autres modalités d’imagerie. 
Actuellement, la NIRS permet principalement de retrouver des concentrations 
d’hémoglobine oxygénée ou déoxygénée dans une région du corps. D’autres indices peuvent 
également être retrouvés lorsque différentes modalités d’imagerie sont combinées. Par 
exemple, un appareil hybride de NIRS résolue en fréquence (FD-NIRS) et de spectroscopie de 
corrélation diffuse (DCS) permet de retrouver le flux sanguin et le taux d’oxygénation 
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cérébrale métabolique (CMRO2), pour des applications potentielles telles que la détection 
d'évènements ischémiques et hypoxiques dans le cerveau du nouveau-né. 
Dans le cadre de ce travail, il sera question de différentes modalités de NIRS et de 
leurs applications respectives. Le premier chapitre portera sur la théorie sous-jacente à la 
conception de ces appareils, et sur différents modèles de propagation de la lumière dans les 
tissus biologiques. Les différentes applications médicales de la NIRS seront également 
présentées. Le chapitre deux consiste en un article accepté pour publication dans la revue 
Biomedical Optics Express. Il présente les résultats d’une étude réalisée à l’Institut 
Universitaire de Gériatrie de Montréal (IUGM) portant sur l’oxygénation cérébrale de jeunes 
adultes durant une activité physique moyenne à intense, mesurée à l’aide d’un appareil de 
spectroscopie proche infrarouge résolue dans le temps (TD-NIRS). Une partie de ces résultats 
ont également été présentés lors du congrès Biomedical Optics 2016 de The Optical Society of 
America à Fort Lauderdale (FL) en avril 2016. 
De nombreuses personnes ont contribuées à la soumission de cet article : Louis Bherer 
est chercheur à l’IUGM où se sont déroulées les acquisitions de données en exercice. Il a 
contribué par son expertise à l’élaboration du protocole de l’étude et à l’analyse des résultats; 
Étienne Boucher, stagiaire dans le laboratoire de Mathieu Dehaes au moment de l’étude, a 
participé aux acquisitions de données ex vivo et a contribué à la revue de la littérature et à la 
vérification de la faisabilité du protocole; Richard Hoge est chercheur à l’Université McGill et 
a contribué à l’élaboration du protocole et à la révision de l’article en plus d'avoir supervisé la 
construction du système TD-NIRS; Frédéric Lesage est chercheur à l’École Polytechnique de 
Montréal et a proposé avec Mathieu Dehaes le projet, en plus de contribuer à l’analyse et à 
l’interprétation des données tout au long de l’étude; Mathieu Dehaes est chercheur à 
l’Université de Montréal et a dirigé mes travaux, a fournis les fonds pour l’étude et a supervisé 
la rédaction de l’article. 
Un retour sur ce projet sera effectué au chapitre trois. Certains aspects du protocole 
seront détaillés plus en profondeur, et des aspects de l’analyse des données non mentionnées 
dans l’article y seront exposés. Une section portera également sur les perspectives de la TD-
NIRS comme outil de recherche ou de suivi des performances (monitoring) dans le domaine 
sportif. 
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Enfin, le Chapitre 4 rapportera les travaux réalisés dans le cadre d’un stage en 
entreprise durant l’été 2016. À Champaign en Illinois, aux États-Unis, j’ai été supervisée 
pendant trois mois par Beniamino Barbieri et Dennis Hueber pour participer à l’analyse de 
données et à la réalisation de tests sur un appareil combinant FD-NIRS et DCS. J’ai eu 
l’occasion de réaliser à la fois des tâches de laboratoire, comme la conception d’un fantôme 
optique liquide, et d’étudier le signal provenant de leur appareil afin d’en identifier et d’en 
caractériser certaines composantes, tels les battements du cœur dans des données reflétant le 
flux sanguin. 
 Ce mémoire constitue un bref aperçu des possibilités actuelles et des perspectives 
futures de la NIRS appliquée à la détection de paramètres hémodynamiques. J’espère pouvoir 
transmettre ce que j’en ai compris, et contribuer selon mes capacités à l’avancement de cette 
technologie en plein essor. 
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Chapitre 1 : Cadre théorique et mise en contexte 
 
Comment la lumière, qu’elle nous soit visible ou non, interagit-elle avec le corps 
humain? Cette question est fondamentale à l’élaboration d’instruments d’imagerie optique 
diffuse. L’interaction dépend de multiples facteurs allant de la longueur d’onde utilisée à la 
modélisation des tissus biologiques parcourus. Dans cette section, différents modèles de 
propagation des photons seront détaillés. Les principes théoriques derrière l'élaboration de 
systèmes d’imagerie optique diffuse seront également décrits, de mêmes que leurs applications 
médicales respectives. 
 
1.1 Principes de l’imagerie optique diffuse 
Globalement, l’imagerie optique diffuse repose sur la comparaison entre deux faisceaux 
lumineux, détectés à une distance déterminée du point d’entrée des photons dans le milieu. On 
distingue l’imagerie optique diffuse en transmittance de celle en réflectance : la première est 
couramment utilisée depuis les années 1980 dans les systèmes d’oxymétrie, où la sonde est 
placée sur un doigt, la source lumineuse située dans le même axe que le détecteur [1]. Ici, il 
sera davantage question de la seconde, plus souvent utilisée dans les systèmes complexes 
visant à étudier des parties du corps plus épaisses, comme le cerveau. La source est alors 
positionnée quasi-parallèlement au(x) détecteur(s), la nature diffusive du milieu renvoyant une 
partie des photons vers la surface. En utilisant l’instrumentation appropriée, différentes 
caractéristiques de l’onde électromagnétique peuvent être détectées : le changement de phase, 
le temps de vol des photons et d’autres propriétés sont retrouvées en fonction du type 
d’instrument utilisé [2]. Selon le système, la théorie de la propagation de la lumière dans un 
milieu biologique est appliquée pour créer différents modèles, et permettre de retrouver les 
propriétés optiques des tissus, comme il sera détaillé dans les sections suivantes. 
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1.1.1 Propagation de la lumière dans les tissus biologiques 
Afin de modéliser le parcours des photons dans un milieu, le plus simple est de 
considérer la région illuminée comme étant homogène et non diffusante. On peut évaluer 
l’absorption de la lumière en transmittance à l’aide de la loi de Beer-Lambert [3]: 
𝐼 =  𝐼0 exp (−𝜇𝑎𝑑) 
où I et I0 correspondent respectivement à l’intensité lumineuse détectée et incidente, µa est le 
coefficient d’absorption du milieu et d la distance entre la source et le détecteur. Cependant, 
les tissus biologiques sont considérés turbides; la présence de «particules» en suspension telles 
que les cellules et leurs organelles contribuent à la diffusion de la lumière. La loi de Beer-
Lambert pourra être utilisée à condition d’être modifiée par un facteur augmentant le parcours 
optique des photons, simulant ainsi leur diffusion. Elle peut alors être définie telle que [4] : 
∆𝑂𝐷 = −log (𝐼 𝐼0)⁄ =  𝜇𝑎
𝜆𝑑𝐵𝜆  . 
OD correspond à la densité optique du milieu et le facteur B est calculé à partir de µa et du 
coefficient de dispersion µs (scattering coefficient). 
 
Figure 1: Spectres d'absorption de l’eau et de l'hémoglobine oxy-(HbO2) et déoxygénée 
(Hb). Figure reproduite avec l’autorisation de Beniamino Barbieri, Ph. D.  
Source: http://www.iss.com/image/imagent/imagent_fig1.jpg 
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La loi de Beer-Lambert modifiée permet donc de retrouver les coefficients 
d’absorption et de dispersion d’un milieu biologique homogène. Ces variables ne sont pas 
significatives du point de vue médical, mais elles sont nécessaires pour calculer les 
concentrations d’hémoglobine oxy- (HbO2) et déoxygénée (HbR) dans les tissus sondés. Pour 
ce faire, il est nécessaire d’utiliser un appareil émettant au moins autant de différentes 
longueurs d’onde qu’il y a d’absorbants à quantifier afin de pouvoir résoudre le système 
d’équation [2]. Dans le cas de l’hémoglobine, on cherchera à avoir au moins deux longueurs 
d’onde autour de son point isobestique, c’est-à-dire là où HbO2 et HbR ont des coefficients 
d’absorption égaux (voir figure 1). Ce choix permet de réduire l’erreur due aux interférences 
croisées (crosstalk) [5]. Le spectre proche infrarouge est privilégié étant donné la faible 
absorbance des autres constituants des tissus (lipides, myoglobine, etc.) et la profondeur de 
pénétration adéquate à intensité sécuritaire, entre 700 et 900 nm [6]. Dans le cadre de l’étude 
sur l’appareil TD-NIRS, l’eau sera également considérée lors des calculs, et une source de 
quatre longueurs d’onde pulsées (séparées temporellement) sera utilisée afin d’optimiser la 
résolution du problème, comme il sera détaillé plus tard. Les coefficients µa permettent ainsi 
de retrouver les concentrations de HbO2 et HbR en inversant le système suivant [7]: 
[
 
 
 
 
𝜇𝑎
𝜆1
𝜇𝑎
𝜆2
𝜇𝑎
𝜆3
𝜇𝑎
𝜆4]
 
 
 
 
=
[
 
 
 
 
𝜀𝐻𝑏𝑂
𝜆1 𝜀𝐻𝑏𝑅
𝜆1 𝜀𝐻2𝑂
𝜆1
𝜀𝐻𝑏𝑂
𝜆2 𝜀𝐻𝑏𝑅
𝜆2 𝜀𝐻2𝑂
𝜆2
𝜀𝐻𝑏𝑂
𝜆3 𝜀𝐻𝑏𝑅
𝜆3 𝜀𝐻2𝑂
𝜆3
𝜀𝐻𝑏𝑂
𝜆4 𝜀𝐻𝑏𝑅
𝜆4 𝜀𝐻2𝑂
𝜆4
]
 
 
 
 
 [
𝐶𝐻𝑏𝑂2
𝐶𝐻𝑏𝑅
𝐶𝐻2𝑂
] 
où ε est le coefficient d’extinction molaire d’un chromophore à une longueur d’onde définie, 
retrouvé dans la littérature [8], et où C représente les concentrations d’hémoglobine 
recherchées. 
1.1.2 Équation de Boltzmann et approximation 
Le modèle homogène fournit une approximation des propriétés des tissus biologiques, 
mais ne permet pas de retrouver des mesures fiables pour des parties du corps comme la tête, 
composée de couches successives aux propriétés différentes (Figure 2), et impossible à imager 
avec la NIRS en transmittance. Cette complexité motive l’utilisation d’un modèle de 
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propagation de la lumière plus rigoureux. Pour modéliser le parcours des photons dans le 
milieu, on étudiera d’abord l’équation du transport radiatif de Boltzmann [9]:    
1
𝑐
𝜕𝐿(𝑟, ?̂?, 𝑡)
𝜕𝑡
+ ∇ ∙ 𝐿(𝑟, ?̂?, 𝑡)?̂?  = (𝜇𝑎 + 𝜇𝑠)𝐿(𝑟, ?̂?, 𝑡) + 𝜇𝑠 ∬𝐿(𝑟, ?̂?
′, 𝑡)
4𝜋
𝑓(?̂? ∙ ?̂?′)𝑑Ω′ + 𝑄(𝑟, ?̂?, 𝑡) 
où c est la vitesse de la lumière dans le milieu et L définit la radiance en fonction du vecteur 
unitaire ?̂? indiquant la direction du photon. L’expression 𝑓(?̂? ∙ ?̂?′) représente la probabilité 
normalisée qu’il y ait diffusion de photons d’une direction ?̂? vers ?̂?′, et Q caractérise la source 
des photons à leur point d’entrée au temps t. Cette équation intégro-différentielle est complexe 
à modéliser et nécessite de connaître la fonction de diffusion angulaire, qui varie selon le 
milieu. 
 Une alternative couramment utilisée est l’approximation de diffusion. Lorsque le 
coefficient de dispersion est beaucoup plus élevé que le coefficient d’absorption, comme c’est 
le cas dans les tissus biologiques, la radiance peut être exprimée à l’aide du flux lumineux  
φ(r, t) quasi-isotrope plutôt que directionnel [10]. On définit finalement l’intensité lumineuse 
S(r, t) pour former l’équation de l’approximation de diffusion [9]: 
𝐷∇2𝜑(𝑟, 𝑡) − 𝜇𝑎𝜑(𝑟, 𝑡) =
1
𝑐
𝜕𝜑(𝑟, 𝑡)
𝜕𝑡
− 𝑆(𝑟, 𝑡) . 
Le coefficient de diffusion des photons D est dépendant de µa et 𝜇𝑠
′  tel que: 
𝐷 ≡
1
3[𝜇𝑠′ + 𝜇𝑎]
  . 
Le coefficient de dispersion réduit 𝜇𝑠
′ = (1 − 𝑔)𝜇𝑠 tient compte du coefficient d’anisotropie g 
pour permettre de caractériser la diffusion des photons en incluant un angle attendu de 
diffusion, tel que 𝑔 = 〈cos (𝜃)〉 [11]. 
1.1.3 Solutions aux modèles homogène et à deux couches  
À partir de l’équation de l’approximation de diffusion, il est possible de retrouver 
différentes solutions reflétant les caractéristiques particulières d’un problème. Le cas d’un 
milieu homogène, plus simple, sera d’abord détaillé. La première hypothèse à poser concerne 
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la géométrie du milieu. Si on considère une source pulsée ponctuelle dans un milieu infini, la 
solution résolue dans le temps est alors [12]: 
𝜑(𝑟, 𝑡) = 𝑐(4𝜋𝐷𝑐𝑡)−3 2⁄ exp(−
𝑟2
4𝐷𝑐𝑡
− 𝜇𝑎𝑐𝑡)  . 
Pour une application pratique en imagerie cérébrale, cette solution n’est pas 
satisfaisante. Puisque plusieurs appareils de spectroscopie fonctionnent en réflectance, les 
conditions aux frontières des modèles proposés doivent donc refléter un milieu semi-infini. La 
figure 2 représente approximativement la région pouvant être sondée par les photons lorsque 
le détecteur est placé sur le même plan que la source. L’hypothèse à poser pour représenter 
correctement la diffusion des photons est une absence de flux lumineux à la surface du tissu, 
soit 𝜑(𝑟, 𝑡) = 0 à une profondeur z = 0. Pour simuler cette frontière, une source «négative» de 
photons est ajoutée à l’équation de la fluence telle que  [12, 13]: 
𝜑(𝜌, 𝑧, 𝑡) =  
𝐴𝑐
(4𝜋𝐷𝑐𝑡)3 2⁄
exp(−𝜇𝑎𝑐𝑡) {𝑒𝑥𝑝 [−
𝑧−
2
4𝐷𝑐𝑡
] − 𝑒𝑥𝑝 [−
𝑧∗
2
4𝐷𝑐𝑡
]}  . 
La variable A est un facteur d’amplitude dépendant de la magnitude de la source et c est la 
vitesse de la lumière dans le milieu. Les coefficients  𝑧−
2  et 𝑧∗
2 représentent les distances des 
sources (respectivement réelle et négative) au détecteur, tel que : 
 𝑧−
2 = 𝑧0
2 + 𝜌2     et      𝑧∗
2 = (𝑧0 + 2𝑧𝑏)
2 + 𝜌2  . 
 
Figure 2: Représentation de la propagation de lumière dans la tête détectée en 
réflectance. Figure reproduite avec l’autorisation de Beniamino Barbieri, Ph. D.  
Source : http://www.iss.com/image/imagent/imagent_fig3.jpg 
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On définit ρ comme étant la distance à la surface entre la source et le détecteur; 𝑧0 = 1 𝜇𝑠
′⁄  et  
𝑧𝑏 =
1 + 𝑅𝑒𝑓𝑓
1 − 𝑅𝑒𝑓𝑓
 2𝐷     . 
Reff représente la fraction des photons qui se retrouveront à la frontière après avoir été diffusés; 
dans les tissus biologiques, cette fraction est de 0,493 pour un indice de réfraction n = 1,4 [14]. 
En connaissant la solution à l’équation 𝜑(𝜌, 𝑧, 𝑡), il est finalement possible de 
retrouver la radiance à la surface d’un milieu semi-infini et homogène à une distance ρ de la 
source et au temps t après une impulsion lumineuse [13]: 
𝑅(𝜌, 𝑡) = 0,118𝜑(𝜌, 𝑧 = 0, 𝑡) + 0,306 
𝜕𝜑
𝜕𝑧
|
𝑧=0
    . 
 Afin de retrouver les coefficients µa, il a été démontré qu’une approximation 
satisfaisante pouvait être obtenue en retrouvant la pente asymptotique correspondante à la 
courbe du logarithme naturel de 𝑅(𝜌, 𝑡), suite à l’observation [12]: 
lim
𝑡→∞
𝑑
𝑑𝑡
 log𝑒 𝑅(𝜌, 𝑡) =  −𝜇𝑎𝑐    . 
Dans le cadre de ce travail, cette pente est évaluée selon un processus d’optimisation 
itératif dans le logiciel Matlab. Les propriétés µa, µs, et A sont ainsi retrouvées en minimisant 
le carré de la distance entre les points de la pente modélisée et des données réelles. Le modèle 
homogène peut être utilisé seul, mais servira ici à retourner une estimation des propriétés 
optiques pour initialiser la procédure d’optimisation du modèle à deux couches. Ce modèle est 
particulièrement utile pour l’étude du cerveau, puisqu’il permet de différentier les propriétés 
des tissus extra-cérébraux (peau, crâne, liquide céphalo-rachidien, etc.) et cérébraux (matières 
grise et blanche). 
Pour ce modèle, l’équation de la radiance 𝑅(𝜌, 𝑡) demeure la même. À partir de 
l’approximation de diffusion, les deux équations de la fluence seront retrouvées dans le 
domaine de Fourier [15]: 
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𝜑1(𝑧, 𝑠) =  
sinh[𝛼1(𝑧𝑏 + 𝑧0)]
𝐷1𝛼1
 ×  
𝐷1𝛼1 cosh[𝛼1(𝑙 − 𝑧)] + 𝐷2𝛼2 sinh[𝛼1(𝑙 − 𝑧)]
𝐷1𝛼1 cosh[𝛼1(𝑙 + 𝑧𝑏)] + 𝐷2𝛼2 sinh[𝛼1(𝑙 + 𝑧𝑏)]
−
sinh[𝛼1(𝑧0 − 𝑧)]
𝐷1𝛼1
 ,              0 ≤  𝑧 ≤ 𝑧0       , 
𝜑2(𝑧, 𝑠) =  
sinh[𝛼1(𝑧𝑏 + 𝑧0)] 𝑒𝑥𝑝[𝛼2(𝑙 − 𝑧)]
𝐷1𝛼1 cosh[𝛼1(𝑙 + 𝑧𝑏)] + 𝐷2𝛼2 sinh[𝛼1(𝑙 + 𝑧𝑏)]
   ,      𝑧 > 𝑧0 . 
Le terme 𝛼𝑖 est défini par 𝛼𝑖
2 = (𝐷𝑖𝑠
2 + 𝜇𝑎𝑖 + 𝑗𝜔 𝑐)⁄ 𝐷𝑖⁄  , où 𝑗 = √−1 et s est la fréquence 
radiale spatiale. Afin de résoudre le système, la transformée de Fourier inverse de la fluence 
devra être retrouvée numériquement, et est définie telle que [13]: 
𝜑𝜔(𝜌, 𝑠, 𝜔) =
𝐴
2𝜋
∫ 𝑑𝑠𝜑1(𝑠, 𝑧, 𝜔)𝑠𝐽0(𝑠𝜌)
∞
0
 
où J0 est la fonction de Bessel du premier ordre et A est un facteur d’amplitude. La 
transformée de Hankel de cette équation est effectuée numériquement à l’aide d’une 
quadrature de Gauss-Laguerre implémentée dans Matlab. Les parties réelles et imaginaires de 
la réflectance 𝑅(𝜌, 𝜔) sont calculées avant de retourner dans le domaine temporel par 
transformée de Fourier inverse: 
𝑅(𝜌, 𝜔) = 0,118𝜑𝜔(𝜌, 𝑧 = 0,𝜔) + 0,306 
𝜕𝜑𝜔
𝜕𝑧
|
𝑧=0
    . 
 Grâce à ces équations, les propriétés optiques de différentes régions des tissus peuvent 
être retrouvées, fournissant des informations physiologiques intéressantes du point de vue d’un 
clinicien. La section suivante détaillera les différents paramètres retournés par les systèmes de 
NIRS les plus courants, de même que les applications pratiques de chacun de ces instruments. 
 
1.2 Différents systèmes de NIRS et leurs applications 
 Si différents types de NIRS se sont développés avec le temps, c’est en partie parce 
qu’il existe de grandes disparités entre ces systèmes, à la fois au niveau de leur performance, 
de leur coût ou de leur complexité. Certains instruments retournent des mesures relatives de 
paramètres hémodynamiques; certaines études requièrent d’obtenir des données absolues. La 
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figure 3 présente le type de signal émis et détecté par la NIRS en intensité continue (CW-
NIRS), la NIRS résolue dans le temps (TD-NIRS) et la NIRS résolue en fréquence (FD-NIRS) 
[16]. Cette section vise à donner un aperçu du fonctionnement et de l’utilisation de ces 
systèmes et des autres types d’imagerie optique diffuse les plus courants. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 3: Représentation schématique des principales catégories de NIRS. A) CW-
NIRS, B)  TD-NIRS C) et FD-NIRS. (Image tirée de Bakker, A et al., 2012).  
Source: https://www.researchgate.net/figure/224830755_fig3_Fig-3-Schematic-
presentation-of-the-three-main-categories-of-NIRS-a-Continuous-wave 
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1.2.1 Spectroscopie en intensité continue 
La CW-NIRS est à la fois la plus répandue et la plus abordable. La lumière est émise à 
intensité continue, et son atténuation mesurée permet de retrouver le changement de densité 
optique du milieu [17]. Selon la méthode appliquée, la combinaison de plusieurs longueurs 
d’onde et de plusieurs détecteurs placés à différentes distances de la source permet d’obtenir 
les variations de µa ou sa valeur absolue. Pour obtenir ce dernier résultat, le modèle doit poser 
l’hypothèse que µs demeure constant, ce qui rend ce type de mesures sujettes à la 
contamination par les tissus superficiels et les changements de flux sanguin dans la peau, 
particulièrement lors d’études en exercice [18-21]. 
La CW-NIRS présente de nombreuses applications. Elle a le potentiel de devenir une 
alternative abordable ou un complément à l’IRM fonctionnelle et au signal dépendant du 
niveau d’oxygène sanguin (BOLD), qui est principalement lié aux variations de HbR [22]. Le 
calcul d’un indice de l’oxygénation des tissus (TOI), en particulier pour les nouveau-nés, a 
aussi été mis de l’avant [23]. Il est également possible de combiner un système à 
instrumentation portable et un protocole de transfert de données Bluetooth (sans fil) pour 
obtenir des données chez des sujets qui se déplacent librement. Un tel système peut faciliter 
l’acquisition de données chez des patients épileptiques durant une crise [24]. Dans le domaine 
sportif, un système similaire a été testé sur des sujets roulant à bicyclette à l’extérieur [25]. De 
plus, la CW-NIRS est facile d’utilisation pour des tâches fonctionnelles basées sur la 
comparaison entre deux états : repos vs. tâche physique et/ou cognitive [26, 27]. Cependant, 
elle reste principalement limitée au calcul de concentrations relatives et demeure susceptible 
aux erreurs amenées par les contributions extra-cérébrales. Conséquemment, le 
développement de techniques plus précises mobilise actuellement plusieurs chercheurs; les 
sous-sections suivantes fourniront un aperçu des alternatives à la CW-NIRS.  
1.2.2 Spectroscopie résolue dans le domaine temporel 
La NIRS dans le domaine temporel (TD-NIRS) s’appuie sur l’utilisation d’une source 
pulsée et sur la détection des photons en fonction de leur temps de vol dans les tissus [28]. 
Cette technologie nécessite des photodiodes à avalanche ou des tubes photomultiplicateurs 
pour amplifier le signal capté et des détecteurs permettant de compter individuellement les 
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photons; cette technique est connue sous le nom de Time-Correlated Single Photon Counting 
(TCSPC) [29]. La courbe tracée à la figure 3 représente la distribution des temps de vol des 
photons dans le milieu et est appelée Temporal Point Spread Function (TPSF). Tel que décrit 
à la section 1.1, les solutions aux équations de la radiance en fonction de la distance à la 
source sont utilisées pour décrire le signal. Elles permettront d’approximer la pente de la 
courbe de la TPSF afin de retrouver les propriétés optiques du milieu. La TD-NIRS est la 
technique la plus chère dû à son instrumentation de haute précision; la CW-NIRS s’est 
d’ailleurs développée et commercialisée plus rapidement grâce à son coût plus faible. 
Cependant, la détection des photons individuels permis par la TD-NIRS, combinée à un 
système multi-distance source-détecteur et à plusieurs longueurs d’onde présente un grand 
intérêt par sa capacité à retrouver des valeurs absolues des paramètres hémodynamiques. Dans 
le cas de l’imagerie cérébrale, elle peut également permettre une séparation efficace des 
contributions cérébrales et extra-cérébrales [13, 30]. Étant donné le fort potentiel de la NIRS 
pour ce type d’examen, le développement d’appareils TD-NIRS plus abordables pourrait 
contribuer à leur apparition dans le milieu clinique. Le chapitre 2 présentera plus en détails 
l’utilisation de ce type de système dans le cadre d’une étude sur des sujets en exercice. 
1.2.3 Spectroscopie résolue dans le domaine fréquentiel 
Comme la CW-NIRS, la FD-NIRS s’appuie sur une source continue dont l’intensité est 
modulée sinusoïdalement. En passant à travers les tissus, la phase de l’onde lumineuse est 
également décalée; ce déphasage est détecté par le système, en plus de l’atténuation des 
composantes AC et DC du signal [31]. Conséquemment, la densité photonique dans le temps 
est exprimée comme suit [32] : 
𝑈(𝑡) = 𝑈𝐴𝐶 sin(2𝜋𝑓𝑡 + Φ𝑈) + 𝑈𝐷𝐶        . 
𝑈𝐴𝐶 est l’amplitude de la modulation et 𝑈𝐷𝐶 la moyenne de la densité photonique, f est la 
fréquence de la modulation et Φ𝑈 est la phase. La méthode typiquement utilisée pour la FD-
NIRS consiste à exprimer comment évoluent la moyenne temporelle Rdc, l’amplitude de la 
modulation Rac et le déphasage 𝑅𝛷 du signal détecté pour une source sinusoïdale ponctuelle en 
fonction de la distance du détecteur par rapport à la source, r. En prenant comme hypothèse 
que 𝑟(3𝜇𝑎𝜇𝑠
′)1 2⁄ ≫ 1, les équations simplifiées suivantes sont obtenues [10, 32] : 
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ln(𝑅𝑑𝑐𝑟
2) = 𝑟𝑆𝑑𝑐(𝜇𝑎, 𝜇𝑠
′) + 𝐼𝑑𝑐
′ (𝐷, 𝐾𝑑𝑐)    , 
ln(𝑅𝑎𝑐𝑟
2) = 𝑟𝑆𝑎𝑐(𝜇𝑎, 𝜇𝑠
′ , 𝜔, 𝜐) + 𝐼𝑎𝑐
′ (𝐷, 𝐾𝑑𝑐)  , 
𝑅Φ = 𝑟𝑆Φ(𝜇𝑎, 𝜇𝑠
′ , 𝜔, 𝜐) + 𝐼Φ
′ (𝐾Φ)  
où 𝜔 est la fréquence angulaire de la modulation et 𝜐 la vitesse de la lumière dans le milieu. 
𝑆𝑑𝑐, 𝑆𝑎𝑐 et 𝑆Φ représentent la pente dans la relation linéaire des quantités mesurées en fonction 
de la distance r. Les termes I’ sont l’ordonnée à l’origine de ces fonctions, dépendant du 
coefficient de diffusion D et des paramètres instrumentaux (constantes) K. En isolant les 
pentes de ces équations, il est possible de résoudre un système créé par l’utilisation de 
plusieurs distances r et au moins deux longueurs d’onde pour retrouver les coefficients 
𝜇𝑎 et 𝜇𝑠
′ . Il ne reste ensuite qu’à calculer les concentrations absolues d’hémoglobine HbO2 et 
HbR. La capacité à retrouver ces valeurs plutôt que leurs variations par rapport à un niveau de 
base  est le principal avantage de la FD-NIRS par rapport à la CW-NIRS. La section 1.2.5 
présentera un appareil utilisant les données de la FD-NIRS et du flux sanguin pour retrouver 
un indice du métabolisme cérébral, potentiellement intéressant pour les soins intensifs 
néonataux. 
1.2.4 Spectroscopie de corrélation diffuse 
La spectroscopie de corrélation diffuse (DCS) est une technique d’imagerie optique 
diffuse utilisant le spectre infra-rouge. Cependant, contrairement aux techniques de NIRS vues 
précédemment, elle ne mesure pas les concentrations d’hémoglobine, mais plutôt le flux 
sanguin microvasculaire [2]. 
Théoriquement, cette technique s’appuie sur la détection, à une distance 𝜌 de la source, 
des fluctuations temporelles du champ électrique de la lumière ayant parcouru les tissus. La 
fonction d’autocorrélation du champ doit ensuite être utilisée afin de retrouver les 
mouvements de particules, particulièrement ceux des globules rouges dans le cas 
d’applications in vivo. En pratique, il est plus simple de mesurer des variations de l’intensité 
lumineuse I que du champ électrique. On définit donc la fonction d’autocorrélation normalisée 
de l’intensité lumineuse [33] : 
𝑔2(𝜏) ≡ 〈𝐼(𝑡)𝐼(𝑡 + 𝜏)〉 〈𝐼(𝑡)〉
2⁄   
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où 〈… 〉 indique une moyenne dans le temps. La fonction à approximer permettant de relier le 
champ électrique et l’intensité lumineuse pour retrouver l’indice du flux sanguin est connue 
sous le nom de relation de Siegert [34]: 
𝑔2(𝜌, 𝜏) = 1 + 𝛽 (
𝐺1(𝜌, 𝜏)
𝐺0
)
2
   . 
𝐺1 est le champ électrique exprimé comme solution à l’équation de diffusion de la lumière: 
𝐺1(𝜌, 𝜏) =
3𝜇𝑠
′
4𝜋
(
exp (−𝑘𝐷𝑟1)
𝑟1
−
exp (−𝑘𝐷𝑟2)
𝑟2
) 
où 𝑘𝑑 = √3𝜇𝑠′𝜇𝑎 + 6𝜇𝑠′2𝑘0
2𝛼𝐷𝐵𝜏. La magnitude du vecteur d’onde est 𝑘0 = 2𝜋𝑛 𝜆⁄ , avec un 
indice de réfraction 𝑛 et une longueur d’onde 𝜆. L’indice du flux sanguin (BFI) que l’on 
cherche à retrouver est égal à 𝛼𝐷𝐵, composé du coefficient Brownien effectif 𝐷𝐵 et  de 𝛼, dont 
la valeur entre 0 et 1 correspond au ratio des diffuseurs en mouvement sur tous les diffuseurs 
(dynamiques ou non) [35]. La variable 𝜏 est un intervalle de temps, et les termes 𝑟1 et 𝑟2 sont: 
𝑟1 = √𝜌2 + 𝑧0
2 
𝑟2 = √𝜌2 + (𝑧0 + 2𝑧𝑏)2 
où 𝜌 est la distance de séparation entre la source et le détecteur, 𝑧0 = 1 (𝜇𝑠
′ + 𝜇𝑎)⁄  est la 
profondeur efficace de la source et 𝑧𝑏 = 𝑧0 ∗ [2 ∗ (1 + 𝑅𝑒𝑓𝑓) 3 ∗ (1 −⁄ 𝑅𝑒𝑓𝑓)] est la distance 
au-dessus de la surface des tissus à laquelle la fluence peut être extrapolée à zéro [34, 36]. 
𝑅𝑒𝑓𝑓 est le coefficient de réflexion apparent tenant compte du changement d’indice de 
réfraction entre le milieu imagé et le milieu environnant et est défini tel que 
 𝑅𝑒𝑓𝑓 = −1.44𝑛
−2 + 0.71𝑛−1 + 0.668 + 0.00636𝑛 [37]. Alternativement, il est possible 
d’utiliser l’approximation  𝑧𝑏 = 1.76/𝜇𝑠
′  [34].  
Finalement, il faut évaluer 𝐺0 = 𝐺1(0,0), et définir ou calculer les propriétés optiques 
𝜇𝑎 et 𝜇𝑠
′ . La procédure d’approximation de la courbe par 𝑔2 permet alors d’optimiser les 
paramètres 𝛽, un facteur dépendant de la géométrie du détecteur, et 𝛼𝐷𝐵, l’indice du flux 
sanguin, mesuré en cm2/seconde. La DCS constitue donc un moyen de quantifier le flux 
sanguin de manière non-invasive. Sa fiabilité a été confirmée grâce à plusieurs études 
comparant le BFI à des données sur le flux sanguin d’autres modalités d’imagerie telles que le 
Doppler ultrasonore (pour les grands vaisseaux seulement) ou l’IRM de perfusion par 
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marquage de spins artériels [38, 39]. L’instrumentation DCS serait donc pertinente par elle-
même, mais la section suivante permettra de voir tout son potentiel lorsque combiné à la FD-
NIRS. 
1.2.5 Systèmes hybrides 
Les informations retournées par les différents types de NIRS et par la DCS peuvent 
être combinées pour calculer de nouveaux indices métaboliques. L’intégration de deux 
modalités d’imagerie optique diffuse sur un instrument a déjà été testée en clinique [38, 40, 
41]. Ces appareils ont un important potentiel : d’une part pour les populations vulnérables, 
puisque dans plusieurs cas les mesures se font au chevet, sans rayonnements ionisants ni 
anesthésie; d’autre part au niveau financier, puisque ces appareils seraient moins chers que les 
plus gros systèmes tels les appareils d’IRM. Sans chercher à remplacer les autres modalités 
d’imagerie, ils pourraient réduire les coûts à long terme en étant utilisé pour une partie des 
examens de suivis de patients. 
Le type d’instrument hybride le plus connu actuellement est la combinaison du DCS 
avec la FD-NIRS. C’est d’ailleurs de ce type d’appareil dont il sera question au Chapitre 4. 
L’instrumentation FD-NIRS permet de retrouver les concentrations en HbO2 et HbR de même 
que la concentration totale d’hémoglobine 𝐻𝑏𝑇 = 𝐻𝑏𝑂2 + 𝐻𝑏𝑅 et la saturation en 
oxygène 𝑆𝑂2 = 𝐻𝑏𝑂2 𝐻𝑏𝑇⁄ . La DCS permet de retrouver l’indice du flux sanguin. Pour les 
études sur le cerveau, qui constituent l’application la plus courante de ce type d’instrument, on 
définit l’indice du flux sanguin cérébral CBFi. Enfin, l’hématocrite HGB peut être obtenue par 
prélèvement ou approximée selon les moyennes dans la littérature. Il est alors possible de 
calculer le volume sanguin cérébral CBV tel que [38]: 
𝐶𝐵𝑉 =
𝐻𝑏𝑇 × 𝑀𝑊𝐻𝑏
𝐻𝐺𝐵 × 𝐷𝑏𝑡
 
où MWHb est le poids moléculaire de l’hémoglobine et Dbt est la densité des tissus cérébraux. 
En incluant la saturation artérielle périphérique SaO2 retrouvée avec un oxymètre de pouls, les 
données retournées par les deux modalités permettent de calculer la fraction d’extraction de 
l’oxygène (OEF) de même qu’un indice de la consommation cérébrale en oxygène (CMRO2i). 
Ils sont définis comme suit [41]: 
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𝑂𝐸𝐹 =
𝑆𝑎𝑂2 − 𝑆𝑣𝑂2
𝑆𝑎𝑂2
=
1
𝛽
 ∙  
𝑆𝑎𝑂2 − 𝑆𝑂2
𝑆𝑎𝑂2
 
La saturation en oxygène 𝑆𝑂2 = 𝛼𝑆𝑎𝑂2 + 𝛽𝑆𝑣𝑂2 est calculée à partir des saturations en 
oxygène artérielle et veineuse. On suppose 𝛼 = 0,25 et  𝛽 = 0,75. Le CMRO2i peut ensuite 
être retrouvé : 
𝐶𝑀𝑅𝑂2𝑖 = 𝐶𝑎𝑂2 ∙ 𝐶𝐵𝐹𝑖 ∙ 𝑂𝐸𝐹 = 𝛾 ∙ 𝐻𝐺𝐵 ∙ 𝐶𝐵𝐹𝑖 ∙
1
𝛽
∙ (𝑆𝑎𝑂2 − 𝑆𝑂2) 
où 𝐶𝑎𝑂2 = 𝛾 ∙ 𝐶𝐵𝐹𝑖 ∙ 𝑆𝑎𝑂2 avec  𝛾 = 1,39 ml O2 g de 𝐻𝐺𝐵⁄ , la capacité théorique maximale 
de transport de l’oxygène [42]. Plusieurs études chez les nouveau-nés ont permis d’évaluer la 
performance de ces différents indices comme indicateurs de la santé cérébrale, notamment 
pour ceux recevant un traitement d’hypothermie thérapeutique due à l’encéphalopathie 
hypoxique ischémique [40]. Les instruments hybrides FD-NIRS/DCS sont encore récents, 
mais démontrent leur potentiel dans le calcul de biomarqueurs pouvant être mesurés en toute 
sécurité au chevet des patients. 
Des systèmes TD-NIRS/DCS existent également, mais ne sont pas aussi courants. Ces 
systèmes coûtent cher, mais possèdent la capacité de calculer une valeur absolue du CMRO2. 
Les études publiées à ce jour portent principalement sur des animaux, mais les possibilités 
d’une telle instrumentation demeurent intéressantes pour d’éventuelles applications chez 
l’humain [43, 44]. 
Ce chapitre avait pour but d’introduire les différents concepts liés à la NIRS. La 
propagation de la lumière dans les tissus biologiques de même que les différents systèmes 
utilisés en pratique y ont été présentés. Le Chapitre 2 est constitué d’un article accepté pour 
publication dans la revue Biomedical Optics Express, présentant les résultats d’une étude 
réalisée sur de jeunes adultes en exercice à l’aide d’un système TD-NIRS.  
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Chapitre 2 : Quantification of extra-cerebral and cerebral 
hemoglobin concentrations during physical exercise using 
time-domain near infrared spectroscopy 
 
L’article constituant ce chapitre présente le déroulement et les résultats de l’étude sur 
de jeunes adultes en exercice effectuée à l’IUGM d’août 2015 à janvier 2016. Il a été accepté 
pour publication dans le journal Biomedical Optics Express le 29 août 2016, après un 
processus d’examen par des pairs. 
Héloïse Auger,1,2 Louis Bherer,3,4 Étienne Boucher,2 Richard Hoge,3,5 Frédéric Lesage,1,6 
and Mathieu Dehaes1,2,7,* 
1 Institute of Biomedical Engineering, Université de Montréal, Montréal, QC, Canada 
2 Centre Hospitalier Universitaire Sainte-Justine, Montréal, QC, Canada 
3 Institut Universitaire de Gériatrie de Montréal, Montréal, QC, Canada 
4 PERFORM Centre, Concordia University, Montréal, QC, Canada 
5 Department of Neurology and Neurosurgery, McGill University, Montréal, QC, Canada 
6 Department of Electrical Engineering, École Polytechnique de Montréal, Montréal, QC, Canada 
7 Department of Radiology, Radio-oncology and Nuclear Medicine, Université de Montréal, Montréal, QC, 
Canada 
* mathieu.dehaes@umontreal.ca 
Abstract: Fitness is known to have beneficial effects on brain anatomy and function. 
However, the understanding of mechanisms underlying immediate and long-term 
neurophysiological changes due to exercise is currently incomplete due to the lack of tools to 
investigate brain function during physical activity. In this study, we used time-domain near 
infrared spectroscopy (TD-NIRS) to quantify and discriminate extra-cerebral and cerebral 
hemoglobin concentrations and oxygen saturation (SO2) in young adults at rest and during 
incremental intensity exercise. In extra-cerebral tissue, an increase in deoxy-hemoglobin 
(HbR) and a decrease in SO2 were observed while only cerebral HbR increased at high 
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intensity exercise. Results in extra-cerebral tissue are consistent with thermoregulatory 
mechanisms to dissipate excess heat through skin blood flow, while cerebral changes are in 
agreement with cerebral blood flow (CBF) redistribution mechanisms to meet oxygen demand 
in activated regions during exercise. No significant difference was observed in oxy- (HbO2) 
and total hemoglobin (HbT). In addition HbO2, HbR and HbT increased with subject’s peak 
power output (equivalent to the maximum oxygen volume consumption; VO2 peak) supporting 
previous observations of increased total mass of red blood cells in trained individuals. Our 
results also revealed known gender differences with higher hemoglobin in men. Our approach 
in quantifying both extra-cerebral and cerebral absolute hemoglobin during exercise may help 
to better interpret past and future continuous-wave NIRS studies that are prone to extra-
cerebral contamination and allow a better understanding of acute cerebral changes due to 
physical exercise. 
© 2016 Optical Society of America 
OCIS codes: (300.6500) Spectroscopy, time-resolved; (170.0110) Imaging systems; 
(170.1470) Blood or tissue constituent monitoring. 
 
2.1 Introduction 
Regular physical exercise is known to promote brain health. Changes in physical 
activity and exercise are associated with functional and structural alterations in the brain [45]. 
In aging populations, exercise-based programs show potential to reduce risk of age-related 
cognitive decline and neurodegenerative diseases (see these current reviews [46, 47]). In 
particular, brain volume losses associated with decline are attenuated by higher 
cardiorespiratory fitness [48]. Structural changes mostly occur in brain areas supporting 
executive functions, such as the prefrontal cortex [49] and are associated with changes in 
cerebral blood flow (CBF) and metabolism [50]. Given current demographic changes, the 
understanding of mechanisms underlying immediate and long-term neurophysiological 
changes due to physical exercise is critical. 
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Cardiovascular and ventilatory responses to acute exercise result in the increase of the 
amount of blood pumped by the heart (cardiac output), thus raising oxygen level and blood 
flow to supply mainly cardiac and skeletal muscles [51], but also to regulate the temperature 
and dissipate excess heat through the skin (thermoregulatory mechanism) [52]. In the brain, 
regional increases in CBF are modest, occur from rest to moderate-to-high intensity exercise 
and reach a plateau with increasing intensity while global CBF shows no change in response 
to exercise [50]. Increased metabolic demands due to exercise are met by redistributing 
oxygen supply in active brain regions from areas that are not necessarily solicited during 
exercise [53, 54]. At very high or maximal intensities, oxygenation decline is observed and 
likely due to decreased regional CBF combined with increased cerebral oxygen uptake [55]. 
This oxygen supply/demand mismatch occurring at maximal intensities is at the origin of the 
“central governor” hypothesis, which suggests that physical activity is controlled by complex 
processes to protect vital organs such as the brain and the heart from ischemia [56]. There is 
no consensus about this theory and additional studies are needed to better understand 
neurophysiological changes during acute exercise. 
Functional magnetic resonance imaging (MRI) is the gold standard for functional brain 
imaging but is impractical in the study of immediate effects of incremental exercise in realistic 
settings due to motion artifacts. Positron emission tomography provides quantitative measures 
of cerebral blood flow and metabolism but necessitates radioactive injection contrast and high 
costs while having similar constraints to study exercise [57]. In contrast, near infrared 
spectroscopy (NIRS) is a non-invasive, non-ionizing, low-cost and portable imaging technique 
allowing the study of brain hemodynamics in realistic human research exercise settings (see 
this systematic review [58]). Continuous-wave NIRS (CW-NIRS) systems allow to retrieve 
changes in relative oxy- (HbO2) and deoxygenated (HbR) hemoglobin concentrations induced 
by neuronal activity [59]. These techniques have been used during incremental intensity 
exercise [58, 60-69]. However, CWNIRS techniques (1) provide relative rather than absolute 
measurements and (2) are known to be strongly contaminated by extra-cerebral signals as 
hemoglobin changes were retrieved with a simple homogeneous head model. This 
contamination may even be amplified by the hemoglobin changes occurring in the skin 
vasculature that are associated with the performance of physical exercise [20]. While recent 
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studies proposed the use of short distance optical channels [70-72] or high-density optical 
configurations [73] to better discriminate extra-cerebral changes in the measured signals, 
conventional CW-NIRS techniques remain limited to detect relative changes. 
In contrast to CW-NIRS, time-domain NIRS (TD-NIRS), also known as time-resolved 
spectroscopy, has the ability to quantify absolute tissue optical properties, namely the 
absorption and scattering coefficients (see this recent review of functional studies in the 
human brain [74]). Using time-correlated single photon counting, the measure of time of flight 
of photons to differentiate changes in optical properties at different depths of tissue is possible 
[13, 28, 75]. Using a multiple source-detector distances approach, absolute estimates of the 
optical parameters are obtained and absolute hemoglobin concentrations are retrieved. Thus, 
hemoglobin oxygen saturation (SO2) can be calculated by the ratio of HbO2 and total 
hemoglobin (HbT), where HbT is the sum of HbO2 and HbR, and is proportional to cerebral 
blood volume (CBV) [76]. When combined with a two-layer representation of the human head, 
this approach allows to isolate hemoglobin concentrations in the brain and prevent its 
contamination by extra-cerebral tissue. 
In this study, we propose to use a multi-wavelength and multi-distance TD-NIRS 
approach combined with a two-layer data fitting analysis head model to discriminate and 
quantify absolute extra-cerebral and cerebral hemoglobin concentrations during incremental 
physical exercise. To the best of our knowledge, this is the first study to apply this approach to 
assess hemoglobin changes due to exercise. This quantification may help to better interpret 
past and future NIRS studies and allow a better understanding of immediate vascular and 
neuronal changes due to physical exercise. 
 
2.2 Materials and Methods 
2.2.1 Subjects 
Ten (10) healthy women and 8 healthy men aged from 18 to 30 years old (mean 23.1 
years, SD 2.4 years) were recruited between August 2015 and January 2016 (see Table I). 
Average height was 169.6 cm (SD 7.9 cm) and average weight was 62.7 kg (SD 7.6 kg). 
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Table I  Demographics, physiological and exercise parameters in subjects 
Subject ID Gender Age 
[year] 
Height 
[cm] 
Weight 
[kg] 
Init P 
[W] 
PPO [W] 
1 W 18 159 57.9 75 142.5 
3 W 23 174 64.9 75 195 
4 M 24 181 70.9 175 313.75 
5 W 25 164.5 53.5 50 185 
6 M 21 175 66.2 75 213.75 
7 M 24 166 62.5 100 178.75 
8 W 24 163.5 57.4 75 150 
9 M 24 181.8 65.2 175 265 
10 M 27 171.2 71.6 115 253.75 
12 W 26 167.2 64.3 75 187.5 
14 W 25 168 52.0 35 125 
15 W 23 172 55.0 50 181.25 
16 W 21 175 63.5 50 203.75 
17 M 21 173 79.2 80 260 
18 W 21 152 56.0 35 155 
Mean (SD) 
ntotal = 15 
- 23.1 
(2.4) 
169.6 
(7.9) 
62.7 
(7.6) 
82.7 
(43.5) 
200.7 
(52.5) 
Mean (SD)  
nmen = 6 
- 23.5 
(2.3) 
174.7 
(6.0) 
69.3 
(6.0) 
120.0 
(44.9) 
247.5 
(46.4) 
Mean (SD) 
nwomen = 9 
- 23.0 
(2.6) 
166.1 
(7.4) 
58.3 
(4.8) 
57.8 
(17.3) 
169.4 
(27.0) 
M vs. W - n.s. p = 0.04 p < 0.01 p < 0.01 p < 0.01 
W, women; M, men; Init P, initial power; PPO, peak power output;  
SD, standard deviation; n.s., non-significant. 
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Exclusion criteria included history of mental or physical pathology, involuntary movements or 
shaking, epilepsy, smoking, and recent drug or alcohol addiction. Subjects were asked to stop 
alcohol and caffeine consumption at least 12 hours before testing, and to practice no intense 
exercise the day before data acquisition. Prior to the study, written consent was obtained from 
all subjects who also completed a physical activity readiness questionnaire. This study was 
approved by the Research Ethics Board of the Réseau de Neuroimagerie du Québec (CMER-
RNQ), Canada. 
2.2.2 Study protocol 
The study protocol included two experimental sessions occurring on two separate days. 
The first session included the assessment of physical condition and the performance of the 
maximum oxygen volume consumption test (VO2max, ml O2 min
-1 kg-1) that was used to 
quantify exercise intensity levels prior data acquisition [36]. Subjects were first asked to 
provide a self-evaluation of their fitness level in terms of exercise frequency and intensity. The 
frequency and level of activity as well as the weight and gender of the subjects were then used 
to determine the initial power to perform the VO2max test. An ergonomic stationary bicycle 
allowing subjects to cycle at a constant power measured in watts (W) was used to determine 
VO2max (or VO2 peak) and its corresponding power (W). Until voluntary exhaustion, subjects 
pedaled continuously during 1-minute levels, each level providing an increment of 15 W in 
resistance. Thus, the number of levels was equal to the number of minutes pedaled. Oxygen 
consumption (VO2) was analyzed throughout the test. The peak power output (PPO) for each 
subject was determined by the power indicated by the ergonomic bicycle for the last 
completed level, or adjusted with the proportion of the last incomplete level (see Table I). 
While VO2max was not available for subjects 13 to 18 due to a technical problem with the 
device, corresponding PPO values were recorded on the bicycle at voluntary exhaustion for all 
subjects. 
The second session consisted in acquiring TD-NIRS data in subjects at rest and while 
performing exercise at specific intensity levels. Intensity levels were determined as 40% and 
80% of the PPO of each subject. Data acquisition was then performed when subjects were 
cycling at a constant power representing 40% and 80% of their individual PPO. 
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Figure 4: Schematic representation of the TD-NIRS probe. A fiber coupler light guide was centered and light was 
emitted at 690, 760, 810 and 840 nm. Single photon counting avalanche photodiodes (SPAD) detectors D1 
through D4 were placed on either side of the source at 10, 15, 25 and 30 mm, respectively. 
2.2.3 TD-NIRS system 
The system was custom built in our institution and its development was described 
elsewhere [77]. Four pulsed lasers (PicoQuant, Berlin, Germany) with wavelengths at 690, 
760, 810 and 840 nm were used to emit light. Wavelengths were sufficiently separated by 
several nm allowing a reduction of random and systematic errors as well as cross-talk [78]. A 
fiber coupler allowed to bundle all wavelengths in a single optical fiber (see figure 4). Four 
detector optical fibers separated from the laser source by 10, 15, 25 and 30 mm were 
connected to four single photon counting avalanche photodiodes (SPAD). For each 
participant, laser intensities were adjusted to avoid optical saturation of the detectors and to 
maintain counts in the single-photon counting regime. 
The TD-NIRS system was accompanied with a specific device to measure the 
instrument response function (IRF) of each detector. Measuring the IRF allowed to 
characterize each detector as they have individual response function. The IRF device was 
made from a series of neutral density filters with optical density of 1.5 and 3. The filters were 
stacked in a small cylindrical container equipped with connectors on each side. 
2.2.4 Data acquisition 
Prior to data acquisition in human, we performed an extensive series of experiments in 
phantoms with known optical properties to characterize the TD-NIRS system and its IRFs. 
Experiments were performed in both homogeneous and two-layered phantoms with the same 
source-detector configuration. Short distance measurements (10 mm) were carefully analyzed 
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to limit the effect of the IRF [79] on estimates of absorption and scattering obtained from this 
measure. 
During data acquisition, the source and detector fibers were maintained in a headband 
that was positioned on the subject’s frontal midline (based on electroencephalography (EEG) 
10-20 system) with Velcro straps. The prefrontal cortex was selected as the region of study as 
it was previously associated with cardiorespiratory fitness as the region responsible for 
mediating neurophysiological responses to executive function [49, 80]. In addition, the 
absence of hair in frontal skin area reduced potential signal interference between the optical 
probe and the skin contact. A perforated rubber cap was positioned on the subject’s head to 
cover optical fibers during data acquisition and to optimize the contact between the fibers and 
the forehead without inducing painful pressure. This cap also served to reduce noise from the 
ambient light while maintaining the optical probe over the prefrontal cortex during exercise. 
Windows were obscured and data were acquired in a darkened room. 
Data were first acquired at rest and then at 40% and 80% of PPO intensity level, 
respectively. Half of the subjects followed a “Rest – 40% – 80%” pattern, while the other half 
followed a “Rest – 80% – 40%” pattern [81]. All subjects were specifically asked to control 
and limit their head movement while cycling to avoid motion artifacts. 
Data acquisition blocks had a duration of 10 min each with an extra 2-min warm-up for 
40% and 80% intensity levels. Each block was separated by a 15-min period where the subject 
was able to rest. During this period, the optical probe was removed to acquire the IRF for all 
detectors. To ensure IRF data quality, photon count was maintained within time-correlated 
single photon counting mode by adjusting the laser diodes alignment to the illumination fiber. 
The IRF device was positioned between the source fiber and each separate detector fiber, and 
remained connected for a 1-min data acquisition. A total of three IRF data acquisitions were 
performed, i.e. after rest, 40% and 80% intensity level data acquisitions, respectively. 
Prior to data analysis, datasets acquired for all exercise conditions were inspected for 
motion artifacts. This systematic review was performed for all source-detector distances and 
laser sources, i.e. for 16 datasets per condition. Data from subject 2, 11 and 13 were excluded 
for poor quality data due to an inadequate contact between the optical probe and the subject’s 
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forehead or head movement while cycling. Data analysis was then performed with a total of 
ntotal = 15 subjects including nwomen = 9 women and nmen = 6 men (see demographics in Table 
I). 
2.2.5 Data analysis 
Hemoglobin concentrations were estimated with optical properties recovered using a 
two-layer fitting model [15]. Optical properties are retrieved by modeling the optical fluence 
𝜑 of each layer such that 
𝜑1(𝑧, 𝑠) =  
sinh[𝛼1(𝑧𝑏 + 𝑧0)]
𝐷1𝛼1
 ×  
𝐷1𝛼1 cosh[𝛼1(𝑙 − 𝑧)] + 𝐷2𝛼2 sinh[𝛼1(𝑙 − 𝑧)]
𝐷1𝛼1 cosh[𝛼1(𝑙 + 𝑧𝑏)] + 𝐷2𝛼2 sinh[𝛼1(𝑙 + 𝑧𝑏)]
−
sinh[𝛼1(𝑧0 − 𝑧)]
𝐷1𝛼1
 ,              0 ≤  𝑧 ≤ 𝑧0                                                             (1) 
𝜑2(𝑧, 𝑠) =  
sinh[𝛼1(𝑧𝑏 + 𝑧0)] 𝑒𝑥𝑝[𝛼2(𝑙 − 𝑧)]
𝐷1𝛼1 cosh[𝛼1(𝑙 + 𝑧𝑏)] + 𝐷2𝛼2 sinh[𝛼1(𝑙 + 𝑧𝑏)]
   ,                   𝑧 > 𝑧0                  (2)  
where αi and Di are describing the optical properties of the layer 𝑖 for 𝑖 = {1, 2}, while zb, z0 
and l are describing the geometry and boundary of the medium (see [15] for precise details). 
The absorption coefficient (µa, cm
-1), scattering coefficient (µs , cm
-1) and an amplitude factor 
were recovered by fitting the theoretical temporal point spread function (TPSF) with the 
experimental TPSF at each wavelength λ and for each distance, leading to 16 TPSF fits [13]. 
Prior to fitting the data, theoretical TPSF were convolved with corresponding IRF to avoid the 
introduction of a time-dependent parameter in the fitting procedure. These 16 convolved TPSF 
were first fitted using a homogeneous model [13, 29] to provide initial values of the optical 
properties, which were injected into the two-layer model. In the two-layer model, the first 
layer (defined as the extra-cerebral tissue) included the scalp, skull and cerebrospinal fluid 
while the second layer (defined as the cerebral tissue) included the grey and white matter. The 
thickness of the extra-cerebral layer was fixed to 13 mm (range 8.75–16 mm, SD 2.1 mm) for 
men and 14 mm (range 10.75–18 mm, SD 2.0 mm) for women as MRI anatomical 
measurements were not available for each subject. These values were calculated from the 
average of MRI thickness measures in 15 men (age 26 ± 2 years) and 12 women (age 25 ± 2 
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years), respectively reported in our previous studies [7, 77]. The thickness of the cerebral layer 
was considered semi-infinite. 
Quantification of absolute hemoglobin concentrations was performed with retrieved 
values of µa from the two-layer model. Cerebral tissue were assumed to be composed of a 
fixed 78% of water concentration (H2O) proportion [82]. Assuming known extinction 
coefficients (𝜀) from literature [8], concentrations of HbO2 and HbR [µ mol/l] were calculated 
by inverting the linear system: 
[
𝜇𝑎(𝜆1)
𝜇𝑎(𝜆2)
𝜇𝑎(𝜆3)
𝜇𝑎(𝜆4)
] =
[
 
 
 
 
𝜀𝐻𝑏𝑂(𝜆1) 𝜀𝐻𝑏𝑅(𝜆1) 𝜀𝐻2𝑂(𝜆1)
𝜀𝐻𝑏𝑂(𝜆2) 𝜀𝐻𝑏𝑅(𝜆2) 𝜀𝐻2𝑂(𝜆2)
𝜀𝐻𝑏𝑂(𝜆3) 𝜀𝐻𝑏𝑅(𝜆3) 𝜀𝐻2𝑂(𝜆3)
𝜀𝐻𝑏𝑂(𝜆4) 𝜀𝐻𝑏𝑅(𝜆4) 𝜀𝐻2𝑂(𝜆4)]
 
 
 
 
 [
𝐻𝑏𝑂
𝐻𝑏𝑅
𝐻2𝑂
] .                          (3) 
HbO2 and HbR were then used to derive SO2 and HbT as described above. 
2.2.6 Statistical analysis 
Primary statistical analysis was performed to compare absolute values of extra-cerebral 
and cerebral HbO2, HbR, HbT and SO2 values acquired during 40% PPO, 80% PPO, and rest 
using general linear mixed models. Each comparison was performed with a fixed intercept and 
compound symmetric covariance matrix. In a second analysis, hemoglobin concentrations 
were correlated to demographic parameters (age, height and weight) and PPO with Pearson 
correlation statistics. A third analysis was performed to compare hemoglobin concentrations in 
men and women. All analyses were performed with a significance level at 0.05 and p-values 
were given for two-sided tests. 
 
2.3 Results 
2.3.1 Demographics 
Mean initial power for all subjects (ntotal = 15) was 82.7 W (SD 43.5) and ranged 
between 35 and 175 W while mean PPO was 220.7 W (SD 52.5). Men and women subgroups 
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were not significantly different in age. Height, weight, initial power and PPO were 
significantly higher in men compared to women. Details are summarized in Table I. 
 
Figure 5: Boxplots of extra-cerebral and cerebral (A) oxy- (HbO2), (B) deoxy- (HbR), (C) total hemoglobin 
(HbT), and (D) hemoglobin oxygen saturation (SO2) in subjects (ntotal = 15) at rest, 40% and 80% peak power 
output (PPO) exercise intensity. On each box, the central mark is the median, the black square is the mean, the 
edges of the box are the 25th and 75th percentiles, and the whiskers show the standard error of the mean. Empty 
circles denote outliers and significant statistical comparisons are indicated with their corresponding p-value. 
 
2.3.2 Comparisons between exercise conditions 
Figure 5 shows boxplot distributions of extra-cerebral and cerebral (A) HbO2 (B) HbR, 
(C) HbT and (D) SO2 for all 3 conditions (rest, 40% and 80% intensity levels). Boxplot 
whiskers represent the standard error of the mean. Subjects at rest had significantly lower 
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extra-cerebral and cerebral HbR compared to values at 80% intensity level of exercise. In 
contrast, extra-cerebral SO2 at rest was significantly higher than at 80%. No significant 
difference was observed in cerebral SO2 between exercise conditions. None of the comparison 
between exercise conditions in extra-cerebral and cerebral HbO2 and HbT was significant.  
 
Table II Extra-cerebral vs. cerebral contributions (p-value) in oxy- (HbO2), deoxy- 
(HbR), total hemoglobin (HbT) and hemoglobin oxygen saturation (SO2) values compared at 
rest, 40% and 80% intensity exercise. 
 
2.3.3 Comparisons between extra-cerebral and cerebral 
contributions 
Statistical comparisons between extra-cerebral and cerebral hemoglobin concentrations 
were performed and are provided in Table II. Both cerebral HbR and cerebral HbT were 
significantly higher than extra-cerebral values for all exercise conditions (rest, 40% and 80%). 
Cerebral and extra-cerebral HbO2 were not significantly different for any condition. While 
extra-cerebral SO2 was higher than cerebral values, none of the comparison was significant. In 
addition, Table IV (Appendix A) shows statistical comparisons (p-value) of relative changes 
in hemoglobin concentrations between cerebral and extra-cerebral tissue. Comparisons are 
provided for relative changes in oxy- (ΔHbO2), deoxy- (ΔHbR), total hemoglobin (ΔHbT) and 
 Rest 40% intensity 80% intensity 
HbO2 [µ mol/L] n.s. n.s. n.s. 
HbR [µ mol/L] p < 0.01 p = 0.01 p < 0.01 
HbT [µ mol/L] p = 0.03 p = 0.02 p < 0.01 
SO2 [%] n.s. n.s. n.s. 
n.s., non-significant. 
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hemoglobin oxygen saturation (ΔSO2). Cerebral ΔHbR during 40% intensity exercise relative 
to rest was significantly higher than in extra-cerebral tissue. Also, cerebral ΔHbR, ΔHbT and 
ΔSO2 during 80% intensity exercise relative to 40% were also significantly higher than in 
extra-cerebral tissue. None of the comparison was significant for ΔHbO2. 
Table III shows relative differences (%) between averaged hemoglobin concentrations 
(HbO2, HbR and HbT) recovered with the homogeneous model and cerebral values quantified 
with the two-layer model, calculated for all exercise conditions. A significant difference was 
observed for all hemoglobin types and all conditions (only HbO2 at 40% showed no significant 
difference). In addition, comparisons between exercise conditions were performed (see Table 
IV, Appendix A). Significant differences were observed between 80% and rest (HbR, HbT and 
SO2), 40% and rest (HbR and HbT) and 80% and 40% (HbR and SO2). None of the 
comparison was significant for homogeneous HbO2. 
 
Table III Relative differences (%) between averaged hemoglobin concentrations (oxy-
(HbO2), deoxy- (HbR) and total hemoglobin (HbT)) recovered with the homogeneous fit and 
the two-layer fitting model (cerebral layer contribution) for all exercise conditions. p-value is 
provided for each comparison. 
 Rest 40% intensity 80% intensity 
HbO2 [µ mol/L] 10% (p = 0.02) 3% (n.s.) 12% (p < 0.01) 
HbR [µ mol/L] 20% (p < 0.01) 18% (p = 0.02) 21% (p < 0.01) 
HbT [µ mol/L] 14% (p < 0.001) 9% (p = 0.01) 16% (p < 0.001) 
n.s., non-significant. 
2.3.4 Correlations between hemoglobin, peak power output and 
demographics 
Pearson correlation coefficients (R) with significant p-values are provided in figure 6 
for relationships between HbO2, HbR, and HbT values, and subject’s PPO (subject-PPO). All 
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relationships showed an increasing trend between hemoglobin concentrations and subject-
PPO. For extra-cerebral contributions (figure 6 (A)-(C)), HbO2 and HbT were significantly 
positively correlated to subject-PPO for all exercise conditions while HbR significantly 
increased with PPO only at 40% intensity level. For cerebral tissue, HbO2 and HbT were 
significantly positively correlated at rest (figure 6 (D)) while HbR and HbT significantly 
increased with PPO at 40% intensity level (figure 6 (E)). None of the correlation was 
significant between cerebral hemoglobin concentrations and subject-PPO at 80% (figure 6 
(F)). While SO2 was not significantly correlated with PPO for any condition, SO2 showed a 
trend to decrease in the extra-cerebral tissue and remained constant in the cerebral tissue (not 
shown in figure 6). 
Figure 6: Pearson correlation coefficients (R) and corresponding p-values between extracerebral (A)-(C) and 
cerebral (D)-(F) hemoglobin concentrations, and subject’s peak power output (PPO) at rest, 40% and 80% 
intensity exercise. Oxy- (HbO2, red circles), deoxy- (HbR, green squares) and total hemoglobin (HbT, blue 
triangles) are displayed with the corresponding linear fits (colored solid lines). 
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Additional correlations were assessed between hemoglobin concentrations and 
demographics from Table I. For extra-cerebral tissue, significant correlations (p < 0.05) were 
found between hemoglobin types (HbO2, HbR and HbT) and height and weight for all exercise 
conditions (only HbR at 80% showed no significance). For cerebral tissue, only three 
relationships were significant (HbT with height and weight at rest; HbR with weight at rest). 
No significant correlation was observed with age for both extra- and cerebral tissue. 
 
 
Figure 7: Boxplots of extra-cerebral and cerebral (A) oxy- (HbO2), (B) deoxy- (HbR), (C) total hemoglobin 
(HbT), and (D) hemoglobin oxygen saturation (SO2) in men (M, nmen = 6) and women (W, nwomen = 9) at rest, 
40% and 80% peak power output (PPO) exercise intensity. On each box, the central mark is the median, the black 
square is the mean, the edges of the box are the 25th and 75th percentiles, and the whiskers show the standard error 
of the mean. Empty circles denote outliers and significant statistical comparisons are indicated with their 
corresponding p-value. 
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2.3.5 Comparison between male and female subgroups 
Figure 7 displays boxplot distributions of extra-cerebral and cerebral hemoglobin 
concentrations for all conditions when subgrouping subjects by gender (6 men and 9 women). 
Men (M) had significantly higher HbO2, HbR and HbT values compared to women (W) for all 
conditions. Only extra-cerebral HbR at rest and 80% PPO showed no significance. While 
extra-cerebral SO2 was significantly higher in men compared to women for all conditions, 
cerebral SO2 was not significantly different between men and women. Results observed in 
figure 5 (B) are only confirmed in women with extra-cerebral HbR and SO2 significantly 
higher at 80% vs. rest (p < 0.01) as well as with cerebral HbR (p = 0.03). In addition, cerebral 
HbR in women was significantly higher at 80% compared to 40% exercise intensity (p = 0.03). 
Statistical comparisons in men were all non-significant. 
 
2.4 Discussion 
In this study, we employed a multi-wavelength and multi-distance TD-NIRS technique 
with a multi-layer head model to quantify absolute hemoglobin concentrations during 
incremental physical exercise. This approach allowed us to characterize hemoglobin 
concentrations in both extra-cerebral and cerebral tissues and demonstrate significantly higher 
cerebral HbT and HbR compared to extra-cerebral tissue during exercise, and confirmed this 
observation at rest. Estimated absolute hemoglobin concentrations were significantly different 
than with the simple homogeneous model and only partly in agreement with previous CW-
NIRS studies in exercise, suggesting possible contamination of brain optical properties by 
extra-cerebral tissue as previously reported at rest. In addition, we confirmed systematic 
increases in hemoglobin with subject-PPO (equivalent to VO2 peak) for all exercise 
conditions, and higher hemoglobin in men compared to women. These observations are 
consistent with current theories in exercise, will likely help to interpret previous and future 
NIRS studies and contribute to understanding the origin of the NIRS signal during physical 
exercise. 
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2.4.1 Benefits of the technique 
Significant changes observed in extra-cerebral HbR and SO2 during 80% intensity 
exercise (Figure 5) are likely due to increased forehead skin blood flow that is associated with 
increased blood flow in the external carotid artery during high intensity exercise [83]. These 
results are in agreement with thermoregulatory vasodilation mechanisms that, among other 
physiological factors, allow to dissipate excess heat through skin blood flow [52]. This 
separation of extra-cerebral signals is however not possible with CW-NIRS techniques alone. 
This limitation is supported by significant differences (up to 21%, Table III) observed between 
hemoglobin concentrations recovered with the homogeneous fitting model (reflecting 
traditional CW-NIRS analysis) and cerebral concentrations estimated with the two-layer 
model. Furthermore, when comparing hemoglobin concentrations retrieved using the 
homogeneous model between exercise conditions (Table V, Appendix A), we confirmed 
significant changes observed in HbR and SO2. Additional comparisons in HbR (40% vs. rest 
and 80% vs. 40%), HbT (40% and 80% vs. rest) and SO2 (80% vs. 40%) were significant. 
These discrepancies are likely due to the contamination of brain optical properties by extra-
cerebral tissue when using the homogeneous model [84-86]. The estimation of hemoglobin 
concentrations with the homogeneous model may thus be partially biased and not completely 
reflective of the underlying head physiology. These results emphasize the development of 
realistic approaches that quantify absolute brain optical properties and limit its contamination 
by extra-cerebral tissue. 
Significantly higher cerebral HbR during high intensity exercise compared to rest 
(Figure 5) is consistent with studies that have showed that physical exercise activates 
executive functions supported by the prefrontal and frontal brain regions (reviewed in 
[58]).Our results are in agreement with the theory stipulating that the brain has its own control 
and redistributes local blood flow to meet oxygen demand in cerebral areas that are active 
from other regions that are not actively solicited during exercise [53, 54]. From the anatomical 
point of view, the brain is also organized differently than the extra-cerebral tissue with a 
higher density of blood vessels [87, 88]. Our results also reflect this different vasculature via 
our measures of HbT, which is proportional to CBV [76]. In particular, we demonstrated that 
HbT was significantly higher in cerebral compared to extra-cerebral tissue during exercise and 
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confirmed this observation at rest [86]. This agreement in brain function and anatomy during 
exercise and at rest suggests that our technique allows to quantify brain optical properties and 
limits their contamination by extra-cerebral tissue. 
The effect of incremental exercise on cerebral oxygenation using NIRS instrumentation 
has been investigated in the last decades (see this systematic meta-data analysis recently 
published [58]). Despite the inability to discriminate extra-cerebral response, these studies [58, 
60-69] reported hemoglobin changes recovered from signals originated through the whole 
head. Few of them were performed with a similar experimental design based on incremental 
intensity levels quantified with individual VO2 peak or ventilatory thresholds (VT1 and VT2, 
corresponding to moderate and high intensity exercise, respectively) [61, 62, 66, 69]. In 
particular in figure 5, the significant increase in cerebral HbR between 80% and rest was 
coherent with two studies [66, 69]. Our results in HbO2 and HbT were also consistent with a 
CW-NIRS study performed at normal (150 m) altitude [62], while they were not in agreement 
with significant increases observed between moderate and high exercise intensity compared to 
rest [61, 66, 69]. In [62], the authors observed significantly higher relative SO2 (rSO2) at high 
intensity compared to rest, which is in the opposite direction of our extra-cerebral SO2. Non-
significant changes in SO2 measured with TD-NIRS in Ganesan et al. [61] are consistent with 
our cerebral SO2. Furthermore, these studies were also compared with hemoglobin 
concentrations retrieved using our homogeneous model (Table V, Appendix A). As for the 
comparison with the two-layer estimations, significant increases in HbO2 during incremental 
exercise [61, 66, 69] were not in agreement with our homogeneous HbO2 while consistent 
with [62]. Significant increases in HbR during incremental exercise in [66, 69] were in 
agreement with our homogeneous HbR. Changes in homogeneous HbT and SO2 due to 
exercise were partially in agreement (i.e. not in agreement for all comparisons between 
exercise conditions) with previous studies [61, 66, 69]. These differences may be due to 
several factors including the extra-cerebral contamination in NIRS studies performed with the 
homogeneous analysis and the high variability caused by the heterogeneity in fitness status 
and gender in our population. Future studies will be conducted with stricter fitness and gender 
inclusion criteria. 
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To further show the importance of discriminating cerebral and extra-cerebral 
contributions, we demonstrated that changes in cerebral HbR during 40% intensity exercise 
relative to rest were significantly higher than in extra-cerebral tissue (Table IV, Appendix A). 
In addition, changes in cerebral HbR, HbT and SO2 during 80% intensity exercise relative to 
40% were also significantly higher than in extra-cerebral tissue. These differences suggest that 
relative changes are also prone to error due to extra-cerebral tissue. Also, the magnitude of our 
relative changes in the brain was compared qualitatively with previous studies [61, 62, 69, 89] 
and showed high variability. This variability between these studies is potentially weighted by 
the extra-cerebral contamination, and therefore the variability would likely decrease by using 
more accurate models. 
Several CW-NIRS studies have reported specific methods to minimize and correct the 
effect of extra-cerebral tissue. For example, short source-detector separations have been used 
to model the extra-cerebral contribution that is statistically removed from standard (3 cm) 
separation measurements [70-72, 90]. Also, the effect of pial vein vasculature on CW-NIRS 
measurements, which is not related to skin blood flow, has been quantified by Monte Carlo 
simulations in the occipital cortex [91] and validated with concurrent in vivo functional NIRS-
MRI measurements in the motor area [92]. While these techniques have shown improvement 
to model extra-cerebral tissue, they are limited to relative cerebral changes, which are prone to 
extra-cerebral contamination. 
Our study opens a perspective in data analysis to correct superficial effects in exercise 
NIRS studies. Other groups have recently developed NIRS methodologies that allow the 
absolute quantification of extra-cerebral and cerebral tissue [93, 94], but these techniques have 
not been applied during exercise. As for our approach, these techniques were based on multi-
distance measurements combined with a two-layer head model. While Pucci et al. developed a 
CW-NIRS technique based on a broadband spectral system [94], Hallacoglu et al. proposed a 
frequency-domain NIRS system [93]. In the later study, in vivo data acquired in human at rest 
revealed higher HbT in cerebral compared to extra-cerebral tissue and no difference in SO2, 
which is consistent with our results. In addition, the later method provides the estimation of 
the individual’s scalp-cortex thickness. This approach shows potential for its application in 
exercise research, as it may allow the reduction of costs associated with subject’s MRI 
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examination needed to obtain individual anatomical measure of the scalp-cortex distance. 
These studies strongly support the need to routinely measure absolute hemoglobin levels in 
NIRS and functional NIRS studies. 
2.4.2 Fitness status and differences in men and women 
Fitness status is known to alter cardiac output, blood flow, oxygen availability and 
hematocrit in the blood [58, 95, 96]. In trained individuals, a decrease in hematocrit has been 
observed and associated with an increased plasma volume. This condition is known as “sports 
anemia” and not well understood. While trained athletes have lower hematocrit (“anemia”), 
they have an increased total mass of red blood cells and total hemoglobin as compared to 
untrained subjects. Our results are consistent with these observations as increases in all 
hemoglobin species with subject-PPO were observed at rest and during exercise (Figure 6). 
However, the lack of blood gases analysis providing hematocrit and other physiological 
parameters limit the extent of our results. Future studies including blood gases analysis and 
TD-NIRS measures at 100% PPO and higher will allow to better understand sports anemia and 
the transition to oxygen supply/demand mismatch as well as its effect on cognition. 
In this study, we confirmed higher hemoglobin concentrations in men compared to 
women observed in functional NIRS studies. Frontal changes in cerebral HbO2 during 
working memory and word fluency tasks were stronger in men compared to women [97, 98] 
while frontal cerebral SO2 at rest and during visual and auditory tasks were also stronger in 
men [99]. These studies suggest a gender effect in relative hemoglobin changes due to 
functional stimulation. In contrast to functional studies, our approach provided absolute 
hemoglobin concentrations. The observed decreases in extra-cerebral and cerebral tissue in 
women are likely due to a combination of intrinsic physiological factors including a 
diminished volume (12%) of hemoglobin in the blood (HGB, dl/g) [100], smaller frontal grey 
matter volumes (20 cc) [101] and a smaller number of perfused microvessels in facial skin 
[102]. In addition to these factors, our assumption of a fixed scalp-cortex thickness in men and 
women may also produce up to 15% error for a difference of 1 mm thickness [13]. These 
factors are likely to account for the differences we observed. 
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While extra-cerebral SO2 was significantly higher in men, cerebral SO2 showed a trend 
to be slightly higher in women compared to men. In contrast, a multi-distance frequency-
domain NIRS study showed higher absolute cerebral SO2 in male compared to female [99]. 
The absence of difference we observed would indicate that the amount of available oxygen in 
the brain is not gender-specific. However, a MRI study recently showed that the cerebral 
metabolic rate of oxygen consumption (CMRO2) was significantly higher in female compared 
to male aged from 20 to 90 years old [103]. This lack of consistency in SO2 indicates the need 
for additional studies with strict inclusion criteria with respect to gender. 
2.4.3 Limitations and future studies 
Differences in fitness status and gender represent the main limitation and future studies 
will be performed with stricter inclusion criteria. Other limitations include data quality 
affected by head movement during cycling, sweat and cutaneous heat at proximity of the 
optical probe during data acquisition. Despite these experimental obstacles, subjects were well 
informed to limit head motion during cycling and our team carefully documented each data 
acquisition to detect potential source of signal contamination. Careful attention was also made 
when replacing the optical probe on the subject between data acquisitions. In addition to 
following the 10-20 EEG system, the replacement was eased by the presence of small and 
non-painful pressure marks on subjects’ forehead. Also, as each subject had specific skin color 
pigmentation, optical saturation of the detectors had to be adjusted to maintain single photon 
counting mode. This adjustment is required to insure statistical robustness when averaging 
TPSF curves. In addition, additional physiological measurements such as arterial oxygen 
saturation, heart beat, cardiac output [104], skin temperature [105], Doppler skin blood flow 
[20] and blood gases (e.g. temperature, HGB, lactate, partial pressures) [106] will be 
monitored in future studies. These additional data will allow to better understand the complex 
interactions between cerebral and physiological changes during incremental exercise. 
We believe our study allows to better interpret CW-NIRS data during exercise and that 
its results can be used to further analyze past studies as well as future works. Using data 
collected with our approach on a given population, correction factors could be defined for 
specific instrumentation and application. As our approach is non-invasive and portable, it also 
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can be used serially in longitudinal study designs such as to assess the effects of exercise-
based programs on brain hemoglobin concentrations in aging populations [47]. Our approach 
can be applied beyond the study of the effects of exercise on hemoglobin concentrations in the 
brain. For example, it could be applied in the study of cerebral changes in epileptic patients 
suffering from seizures and interictal epileptic discharges. 
 
2.5 Conclusion 
In summary, we demonstrated extra-cerebral and confirmed cerebral changes in 
hemoglobin in young healthy subjects during incremental exercise using a TD-NIRS 
instrumentation with a two-layer head model. Results support previous studies showing the 
contamination of brain optical properties by extra-cerebral tissue when using simplistic 
homogeneous model. During high intensity exercise, extra-cerebral changes are likely due to 
thermoregulatory mechanisms while cerebral changes are consistent with blood flow 
redistribution mechanisms to meet oxygen demand in activated regions such as the prefrontal 
cortex supporting executive functions. Increases in hemoglobin concentrations with subject’s 
peak power output (equivalent to VO2 peak) during incremental exercise is consistent with 
decreased hematocrit and increased total mass of red blood cells and total hemoglobin 
observed in trained individuals. In addition, gender differences were observed in absolute 
hemoglobin concentrations and are consistent with prior studies. Our approach has the 
potential to improve data interpretation in past and future NIRS studies and may help to better 
understand neurophysiological mechanisms involved in exercise. 
 
2.6 Appendix A 
Table IV reports statistical comparisons (p-value) between extra-cerebral and cerebral 
relative hemoglobin changes during exercise (40% vs. rest, 80% vs. rest and 80% vs. 40%). 
Comparisons are given for relative changes in oxy- (ΔHbO2), deoxy- (ΔHbR), total 
hemoglobin (ΔHbT) and hemoglobin oxygen saturation (ΔSO2). 
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Table IV Statistical comparisons (p-value) of relative changes in hemoglobin 
concentrations between cerebral and extra-cerebral tissue. Comparisons are provided for 
relative changes in oxy- (ΔHbO2), deoxy- (ΔHbR), total hemoglobin (ΔHbT) and hemoglobin 
oxygen saturation (ΔSO2). 
 40% vs. Rest 80% vs. Rest 80% vs. 40% 
ΔHbO2 [µ mol/L] n.s. n.s. n.s. 
ΔHbR [µ mol/L] p = 0.02 n.s. p = 0.048 
ΔHbT [µ mol/L] n.s. n.s. p = 0.049 
ΔSO2 [%] n.s. n.s. p = 0.045 
n.s., non-significant. 
Table V displays statistical comparisons (p-value) in hemoglobin concentrations (oxy- 
(HbO2), deoxy- (HbR), total hemoglobin (HbT) and hemoglobin oxygen saturation (SO2)) 
retrieved using the homogeneous model between exercise conditions (rest, 40% and 80% 
intensity levels). 
 
Table V Statistical comparisons (p-value) between exercise conditions with hemoglobin 
concentrations retrieved using the homogeneous model for oxy- (HbO2), deoxy- (HbR), total 
hemoglobin (HbT) and hemoglobin oxygen saturation (SO2) values. 
 40% vs. Rest 80% vs. Rest 80% vs. 40% 
HbO2 [µ mol/L] n.s. n.s. n.s. 
HbR [µ mol/L] p = 0.02 p < 0.001 p < 0.01 
HbT [µ mol/L] p = 0.01 p < 0.001 n.s. 
SO2 [%] n.s. p < 0.01 p = 0.01 
n.s., non-significant. 
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Chapitre 3 : Discussion et perspectives 
 
Cette section vise à effectuer un retour sur l’article présenté au chapitre précédant. 
Certains détails concernant l’analyse des données, les statistiques, l’instrumentation et le 
protocole de l’étude y seront présentés. Un portrait des applications de la TD-NIRS dans le 
domaine de l’activité physique viendra conclure cette discussion. 
 
3.1 Révision du protocole 
Bien que le protocole de cette étude ait été rédigé avec rigueur, la mise en pratique du 
plan de l’étude a permis d’en relever quelques failles. En premier lieu, la durée des 
acquisitions aurait pu être raccourcie. Le temps d’exercice fixé à dix minutes avait été retenu 
afin d’obtenir un niveau de fatigue approprié chez les participants et un nombre de photons 
collectés suffisant pour l’analyse des données; cependant, certains participants ont eu de la 
difficulté à compléter le bloc d’exercice le plus intense, et la résistance de la bicyclette 
ergonomique a dû être abaissée d’une dizaine de watts dans certains cas (toutes ces 
modifications ont été notées). Suite à l’analyse des données, il semble que le temps 
d’acquisition pourrait être abaissé à environ cinq minutes, une durée rapportée pour d’autres 
études de NIRS en exercice [60]. Par ailleurs, une sélection plus stricte et homogène des 
sujets, i.e. en ne sélectionnant que des sujets avec un niveau d'entraînement élevé, permettrait 
d'améliorer les résultats tout en gardant des acquisitions de durée suffisamment longue pour 
obtenir le nombre de photons nécessaire à une statistique robuste. 
De plus, le bandeau utilisé pour maintenir les fibres optiques en contact avec la peau 
des sujets n’était pas optimisé pour un contexte où ceux-ci doivent bouger. L’utilisation d’un 
casque de bain lui a fourni une grande stabilité, mais cette solution n’est pas la plus 
confortable pour les sujets, particulièrement lorsque l’effort physique est intense. Étant donné 
l’importance du contact des tissus avec la source et les détecteurs, il serait bénéfique de 
développer une alternative permanente au bandeau, plus particulièrement un casque ajustable 
comprenant des trous d’aération.  
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À titre de référence, le protocole de l’étude a été inclus à l’annexe A de ce mémoire. Le 
système TD-NIRS utilisé dans le cadre de cette étude est un prototype, mais ses performances 
sont consistantes d’une fois à l’autre et les données retournées sont en accord avec celles 
prises sur des blocs de calibration où les propriétés optiques sont connues. Avec quelques 
modifications, il pourrait sans doute être utilisé dans d’autres études de plus grande envergure 
que celle-ci.  
Il était initialement prévu que les sujets de l’étude réalisent une tâche cognitive (test de 
Stroop) lors des différentes acquisitions de l’étude. Celle-ci a cependant été éliminée afin de 
recentrer le sujet sur les effets de l’activité physique et du modèle à deux couches en TD-NIRS 
comparés à d’autres méthodes appliquées lors de protocoles similaires. 
L’hétérogénéité de notre population constitue une limite pour l’analyse de nos données. 
Le protocole d’une prochaine étude devrait donc être plus restrictif vis-à-vis les critères 
d’exclusion applicables, notamment sur le genre et la condition physique. Néanmoins, lors de 
nos analyses statistiques, nous avons pu étudier la relation entre les concentrations 
d’hémoglobines retrouvées et différents paramètres à l’aide de modèles linéaires généralisés 
mixtes. Une particularité de ce type de modèles est d’inclure, en plus d’un effet fixe, la 
possibilité d’effet aléatoire dans le calcul de la régression linéaire [107, 108]. L'analyse de 
variance (ANOVA) aurait aussi été un modèle statistique intéressant puisqu’il aurait pris en 
considération les différences entre hommes et femmes. Cependant, la performance de 
l'ANOVA est limitée par la petite taille de l’échantillon. Lors de travaux futurs, l’analyse de 
variance pourrait être utilisée afin d’étudier simultanément les différences de moyennes entre 
plusieurs groupes de données pour un plus grand échantillon.  
 
3.2 Optimisation de la procédure de fit 
Un aspect important de cette étude n’ayant pas été détaillé dans l’article est 
l’optimisation de la procédure de fit, c’est-à-dire de l’approximation des données réelles avec 
le modèle théorique. La majorité de la procédure d’analyse des données avait précédemment 
été implémentée [77]; cependant, lors de l’analyse initiale, il est apparu que plusieurs TPSFs 
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étaient mal approximées selon les paramètres fournis. Plusieurs séries de tests ont été 
nécessaires afin de maximiser le nombre de bons fits. Il en est ressorti que les seuils délimitant 
le début et la fin du fit sur les données brutes avaient une grande influence, et que ces seuils 
devaient être ajustés en fonction de la distance source-détecteur (ou encore du nombre total de 
photons de la TPSF). Pour l’analyse finale, les seuils étaient identiques entre eux pour les deux 
détecteurs les plus proches et les deux détecteurs les plus éloignés. 
Certains protocoles d’analyse TD-NIRS recommandent d’analyser les données en deux 
groupes, soient un groupe décrivant les photons ayant parcourus une longue distance dans le 
tissu et ceux ayant subi seulement quelques évènements de dispersion avant d'être détectés à la 
surface. La TPSF, qui représente les temps de vol des photons décris cette situation avec les 
photons ayant parcourus une courte distance se distribuant dans la première partie de la courbe 
alors que ceux ayant pénétrés longuement dans le milieu se retrouvent dans la queue de la 
TPSF. Cette approche consiste à définir des fenêtres temporelles sur la TPSF. Notre méthode 
d’analyse tient compte de ces différentes possibilités, mais des tests effectués sur nos données 
nous ont permis de déterminer que la procédure d’analyse sur l’ensemble des détecteurs était 
préférable. Nous avions notamment retrouvé des concentrations d’hémoglobine en éliminant 
les données du détecteur 3 (le plus éloigné), sans changements significatifs par rapport aux 
résultats avec quatre détecteurs. Notre analyse des seuils, détaillée dans le paragraphe 
précédent, nous a également permis de constater que l’utilisation de fenêtres temporelles 
pouvait être problématique au moment du «fit» des données, particulièrement pour les photons 
avant le pic de la TPSF. 
Lors de l’analyse de nos données sur deux couches, nous avions le choix de deux 
méthodes pour retrouver les concentrations d’hémoglobine. La procédure «1 par 1» 
considérait une TPSF à la fois, c’est-à-dire les données associées à un détecteur pour une 
longueur d’onde. La procédure «4 par 4» (i.e. déterminer 4 fits, un pour chaque détecteur) 
considérait plutôt les données des quatre détecteurs pour chaque longueur d’onde. Dans ce 
dernier cas, les coefficients 𝜇𝑎 et 𝜇𝑠
′  étaient retrouvés pour quatre détecteurs, mais les 
coefficients d’amplitude étaient propres à chacun. Nous avons retenus la procédure «1 par 1», 
permettant de retrouver un fit à partir de 16 équations, pour la présentation de nos résultats. La 
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comparaison des méthodes n’a pas révélé de différences significatives dans les concentrations 
d’hémoglobine retrouvées. 
Plusieurs essais ont aussi été exécutés pour varier l’épaisseur extra-cérébrale et 
observer ses effets sur les résultats. Selon nos analyses, l’estimation rapportée de 10 à 15% 
d’erreur sur les concentrations d’hémoglobine pour une variation d’un millimètre semble 
vraisemblable [13]. Idéalement, de futures études similaires devraient inclure des examens 
d’IRM pour tous les sujets afin de retrouver leur épaisseur extra-cérébrale et minimiser cette 
source d’erreur. 
 
3.3 Applications de la TD-NIRS en exercice 
Un aspect intéressant de cette étude est de démontrer en quoi la TD-NIRS est 
pertinente pour les protocoles incluant de l’exercice. La plupart des études utilisant la NIRS 
durant une activité physique emploient la CW-NIRS, principalement en raison de son coût 
plus abordable et de la fiabilité des systèmes commercialisés. 
Tel que décrit précédemment, les mesures retournées par la TD-NIRS sont absolues; il 
est plus facile d’évaluer l’amplitude des changements de concentration d’hémoglobine et de 
les comparer entre participants, où lors d’études longitudinales, qu’avec des mesures relatives. 
Additionnellement, les changements physiologiques causés par l’exercice modifient le 
coefficient de diffusion, et donc le parcours des photons, mais ces effets n’ont pas encore été 
pleinement explorés [61]. La TD-NIRS représenterait un outil intéressant pour l’étude de ce 
phénomène. 
 Également, notre étude a pu démontrer l’utilité de représenter les tissus imagés sur 
deux couches plutôt que de manière homogène dans le cas où le cerveau est l’organe étudié. 
La TD-NIRS est particulièrement adapté à ce genre de procédure, puisque ses données 
peuvent être analysées de plusieurs manières pour déterminer la profondeur à laquelle les 
photons ont pénétré dans les tissus. 
Un des défis actuels consiste à créer un système de TD-NIRS qui soit portable pour 
l'évaluation de la santé cérébrale au chevet du nouveau-né. Le système actuel est portable, et 
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peut être placé, ordinateur d’acquisition compris, sur un chariot. Le résultat n’est pas optimal 
au niveau de l’ergonomie, mais démontre néanmoins la possibilité de pouvoir transporter ce 
type de système pour des recherches non-cliniques. 
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Chapitre 4 : Rapport de stage 
 
 Ce chapitre comprend un résumé de mon travail chez ISS Inc. durant le stage de trois 
mois que j’ai réalisé à l’été 2016, sous la supervision de Dennis Hueber et Beniamino 
Barbieri. Mes recherches ont principalement portées sur la spectroscopie de corrélation diffuse 
(DCS) et sur le traitement de signal provenant d’un instrument hybride de DCS/FD-NIRS. 
 La première tâche qui m’a été confiée consistait à rechercher des «recettes» pour créer 
un fantôme optique liquide. Avec la littérature existante, il a été possible de mettre au point un 
tel mélange au moyen d’eau distillée, d’encre de Chine et d’Intralipid® (IL), une substance 
typiquement utilisée pour la nutrition parentérale dans les hôpitaux. Avec ce fantôme, nous 
avons effectué plusieurs acquisitions de données DCS à différentes intensités lumineuses, dans 
le but de caractériser le bruit du signal en fonction du nombre de photons par secondes (CPS). 
De plus, des données DCS ont été acquises sur la peau de sujets à des fréquences 
d’échantillonnage de 10 Hz et 20 Hz. Celles-ci ont servi à l’élaboration d’un code calculant la 
fréquence cardiaque à partir des pics visibles dans les données de flux sanguin, pour ensuite 
retrouver la forme typique du pouls via une approximation de la forme de 10 pics moyennés 
par fonction gaussienne. 
 
4.1 Création d’un fantôme optique liquide 
Durant l’étape de la création du fantôme, j’ai eu l’occasion d’effectuer des tâches 
simples de laboratoire et d’utiliser un spectromètre pour évaluer l’absorbance de différentes 
solutions. L’objectif derrière la conception d’un fantôme liquide était de pouvoir lui imposer 
un flux constant, à l’aide d’une plaque magnétique et d’une barre aimantée. Nombre d’études 
ont utilisé ce type de test, avec des substances telles l’encre de Chine, l’IL ou même des 
échantillons de sang réel [109, 110]. Étant donné les conditions de rangement exigeantes du 
sang, il n’a pas été considéré dans la conception de ce fantôme. 
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Les propriétés optiques de l’IL ont déjà été caractérisées [111-114]. Ce produit est 
typiquement disponible sous forme d’émulsion à 10%, 20% (comme c’est le cas ici) ou 30%. 
Une solution mère de rapport 1/250 a été préparée avec l’encre de Chine. Les équations 
suivantes ont ensuite été suivies pour déterminer la composition du fantôme [110]: 
𝜇𝑎 = 𝜀𝑎,𝑖𝑛𝑘𝜌𝑖𝑛𝑘
𝑚 + 𝜇𝑎
𝐵𝐾𝐺 
𝜇𝑠
′ = 𝜀𝑠,𝐼𝐿
′ 𝜌𝐼𝐿
𝑚 
où 𝜇𝑎 et 𝜇𝑠
′  sont les coefficient d’absorption et de dispersion réduit désirés, et 𝜇𝑎
𝐵𝐾𝐺 est 
l’absorption d’arrière-plan indépendante de l’encre. Sachant que le coefficient d’absorption de 
l’IL est légèrement plus faible que celui de l’eau pure, l’approximation suivante est posée 
[113]: 
𝜇𝑎
𝐵𝐾𝐺 = 𝜀𝑎,𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟𝜌𝐼𝐿+𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟
𝑚 ≈ 0.02 𝑐𝑚−1    . 
On définit 𝜀 comme étant une propriété optique intrinsèque d’une substance (non-diluée), et 𝜌 
est la concentration massique telle que : 
𝜌𝑖𝑛𝑘
𝑚 = 𝑚𝑖𝑛𝑘 𝑚𝑑𝑖𝑙⁄  
𝜌𝐼𝐿
𝑚 = 𝑚𝐼𝐿 𝑚𝑑𝑖𝑙⁄  
où 𝑚𝑖𝑛𝑘 et 𝑚𝐼𝐿 sont les masses des deux substances et 𝑚𝑑𝑖𝑙 est la masse totale de la solution, 
que nous avons fixée à 1200 mL. Initialement, les propriétés du fantôme visées étaient de 
𝜇𝑎 = 0.13 𝑐𝑚
−1 et 𝜇𝑠
′ = 11 𝑐𝑚−1. À partir des données d’une étude utilisant la même marque 
d’encre de Chine et le même pourcentage de solution d’IL, nous avons déterminé  𝜀𝑎,𝑖𝑛𝑘 =
2940 𝑐𝑚−1 et  𝜀𝑠,𝐼𝐿
′ = 186 𝑐𝑚−1 à une longueur d’onde de 833 nm [115]. Après calculs, les 
volumes retournés par ces équations étaient 11,2 mL de la solution mère d’encre de Chine et 
71,0 mL d’IL. Par économie et pour faciliter les approximations, nous avons réalisé le fantôme 
avec 10 mL de la solution d’encre et 50 mL d’IL, complété avec 1140 mL d’eau distillée. Les 
propriétés optiques expérimentales du mélange ont finalement été retrouvées : 𝜇𝑎 ≈
0,1 𝑐𝑚−1 et 𝜇𝑠
′ ≈ 7 𝑐𝑚−1. Dans le cas du 𝜇𝑠
′ , la valeur s’éloigne de ce qui était initialement 
prévu, mais a tout de même été jugée acceptable pour les besoins des tests. 
Un léger flux a pu être créé dans le fantôme placé dans un large contenant cylindrique 
à l’aide d’une petite barre aimantée et d’une plaque magnétique. La sonde DCS était en 
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contact avec la surface du liquide, et le montage était couvert d’une toile noire pour atténuer la 
lumière ambiante. Des filtres de densité neutre flexibles (0,3 ND à 1 ND) ont été poinçonnés 
afin d’utiliser les retailles pour recouvrir temporairement la base de la fibre d’illumination. 
Cette manipulation visait à faire varier l’intensité lumineuse d’une acquisition à l’autre en 
conservant un flux constant dans le fantôme. Malheureusement, le flux du fantôme n’était pas 
aussi stable que ce que nous espérions; des données intéressantes ont pu en être tirées, mais 
800 des 1800 fonctions d’autocorrélation retrouvées dans chaque acquisition ont été éliminées 
dans le but de stabiliser les données. L’élimination de ces fonctions a été réalisée sur la base 
de leur indice de flux sanguin (BFI) associé, les indices les plus éloignés de leur valeur 
médiane étant rejetés. La figure 8 présente les données de l’indice du flux avant et après 
l’élimination de ces données. La prochaine section détaillera comment celles-ci ont été 
analysées en relation avec l’intensité lumineuse. 
 
Figure 8: Données du flux du fantôme originales (rouge) et après élimination 
des 800 points les plus éloignés (bleu). 
 
Figure 8: Exemple de résultat de la procédure d'optimisation initiale.Figure 9: 
Données du flux du fantôme originales (rouge) et après élimination des 800 
points les plus éloignés (bleu). 
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4.2 Signal DCS en fonction du nombre de photons 
 La première étape de cette analyse consistait en l’extraction des données. Deux 
fonctions Matlab ont donc été écrites pour lire et garder en mémoire les données des deux 
types de fichier retournés par l’appareil, soit .dcsfit et .dcsraw. Le fichier .dcsfit contient les 
BFI et les paramètres β qui caractérisent les fonctions d’autocorrélation et sont retrouvés par 
un processus d’optimisation de fit, comme il a été détaillé à la section 1.2.4 (p.15). Le fichier 
.dcsraw contient les fonctions d’autocorrélation et leur CPS correspondant. Afin d’étudier les 
performances du code actuel, une fonction Matlab a été écrite pour retrouver le BFI et β à 
partir des données de .dcsraw. Les fonctions d’autocorrélations des quatre détecteurs étaient 
moyennées avant de lancer le processus d’optimisation s’appuyant sur la fonction lsqnonlin, 
minimisant l’erreur aux moindres carrés entre les données et la fonction g2. 
La figure 9 illustre le résultat de cette procédure. L’algorithme semble converger, mais 
sa performance est insuffisante : en essayant de minimiser l’erreur sur tous les points, la pente 
de la fonction est mal approximée. De plus, les premiers points de données sont souvent 
instables et dévient de la fonction apparente, ce qui peut contribuer à l’échec du processus 
d’optimisation. Afin d’obtenir de meilleurs résultats, il a été déterminé que la fonction serait 
Figure 9: Exemple de résultat de la procédure d'optimisation initiale. 
 
Figure 10: Exemple de résultat de la procédure d'optimisation avec une fonction 
d'erreur lestée.Figure 11: Exemple de résultat de la procédure d'optimisation 
initiale. 
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évaluée entre les points 3 à 55 (sur 112 au total). Des poids ont été distribués sur la fonction 
d’erreur tel que : 
𝐸𝑟𝑟𝑤(𝜏) = 𝐸𝑟𝑟(𝜏) ∗ 𝑤 {
𝑤 = 3   𝑝𝑜𝑢𝑟 4 < 𝜏 < 16
𝑤 = 10   𝑝𝑜𝑢𝑟 17 < 𝜏 < 31
𝑤 = 50   𝑝𝑜𝑢𝑟 32 < 𝜏 < 47
𝑤 = 1   𝑎𝑢𝑡𝑟𝑒𝑚𝑒𝑛𝑡.
 
La figure 10 illustre les résultats de ces ajustements. Bien que la courbe de la fonction 
semble dévier des premiers points, l’approximation de la pente est néanmoins plus exacte; les 
paramètres BFI et β sont également plus proches de ceux retournés par .dcsfit. Les prochaines 
analyses se baseront donc sur ces résultats. La prochaine étape de notre analyse consistait à 
expérimenter avec le traitement des données pour en observer l’effet sur le BFI. Une première 
méthode consistait à moyenner plusieurs fonctions d’autocorrélation à l’intérieur d’un 
intervalle de temps d’une ou de dix secondes (respectivement 10 et 100 fonctions 
d’autocorrélation) avant de lancer la procédure d’optimisation. La deuxième méthode 
consistait à retrouver tel que prévu un BFI pour chaque fonction d’autocorrélation, pour 
Figure 10: Exemple de résultat de la procédure d'optimisation avec une fonction d'erreur lestée. 
 
Figure 12: BFI moyens des acquisitions en fonction de la racine carrée de leur CPS. La méthode 1 
est représentée par les marqueurs bleus, la méthode 2 par les rouges, et les données de .dcsfit sont 
marquées par des cercles noirs.Figure 13: Exemple de résultat de la procédure d'optimisation avec 
ne fonction d'erreur lestée. 
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ensuite calculer leur moyenne sur les mêmes intervalles de temps que la première méthode. La 
figure 11 présente les BFI moyens retrouvés selon ces méthodes pour chaque acquisition, 
caractérisées par la racine carrée de leur CPS. 
Pour les valeurs extraites de .dcsraw, la valeur du BFI tend à évoluer de façon 
inversement proportionnelle à la racine carrée du CPS. Cette relation n’est pas nécessairement 
validée pour les données de .dcsfit, puisque le BFI semble diminuer pour les plus faibles 
valeurs de CPS. Afin d’étudier davantage le comportement de cette variable, son écart-type et 
ses variations dans le temps sont rapportés ici. 
La figure 12 présente la valeur moyenne des écarts-types du BFI sur l’ensemble des 
intervalles de temps, pour chaque acquisition, selon la méthode 2 (BFI retrouvés de fonctions 
d’autocorrélation individuelles). Les barres d’erreurs proviennent des comparaisons entre les 
intervalles de temps; ce sont donc les écarts-types des écarts-types des BFI. La figure 13 
présente le même genre de résultat pour les fonctions d’autocorrélations moyennées. Un 
intervalle de 0,1 seconde, donc d’une seule fonction, a été inclus à fins de comparaison avec 
Figure 11: BFI moyens des acquisitions en fonction de la racine carrée de leur CPS. La 
méthode 1 est représentée par les marqueurs bleus, la méthode 2 par les rouges, et les 
données de .dcsfit sont marquées par des cercles noirs. 
 
Figure 14: Écart-type du BFI selon la méthode 2 (fonctions d’autocorrélation 
individuelles)Figure 15: BFI moyens des acquisitio s en fonction de la racin  carrée de 
leur CPS. La méthode 1 est représentée par les marqueurs bleus, la méthode 2 par les 
rouges, et les données de .dcsfit sont marquées par des cercles noirs. 
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l’autre méthode. Sur ce graphe, les barres d’erreur ont été calculées sur cinq valeurs d’écart-
type pour tous les intervalles. 
Figure 12: Écart-type du BFI selon la méthode 2 (fonctions d’autocorrélation individuelles) 
 
Figure 18: Écart-type du BFI selon la méthode 1 (fonctions d’autocorrélation 
moyennées)Figure 19: Écart-type du BFI selon la méthode 2 (fonctions d’autocorrélation 
individuelles) 
Figure 13: Écart-type du BFI selon la méthode 1 (fonctions d’autocorrélation moyennées) 
 
Figure 16: Écart type du BFI sur cinq valeurs aux acquisitions au plus petit et au plus grand 
CPS.Figure 17: Écart-type du BFI selon la méthode 1 (fonctions d’autocorrélation 
moyennées) 
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Il semble que l’écart type, de même que les variations des valeurs de l’écart type, 
tendent à augmenter selon une diminution du nombre de photons dans l’acquisition. Cette 
tendance est également supportée par le fait que le calcul de la moyenne des fonctions stabilise 
les valeurs d’écart type. En particulier, pour des intervalles de 10 secondes, les écarts types 
semblent être indépendants du CPS, tel qu’illustré à la figure 13. 
La prochaine étape de cette analyse était l’observation de l’évolution de l’écart-type en 
fonction du temps. La figure 14 présente les valeurs d’écart type calculées sur un ensemble de 
5 BFI, pour les acquisitions au plus grand et au plus faible CPS. 
Les variations à hautes fréquences dans l’écart type du BFI en fonction du temps 
expliquent pourquoi les barres d’erreur de la figure 12 sont plus grandes pour de plus longs 
intervalles (un plus grand nombre de valeurs sont incluses) par rapport aux écarts types sur un 
même nombre de valeurs représentés sur la figure 13. 
Ces résultats confirment également que la valeur moyenne de l’écart type pour des 
acquisitions à l’illumination plus intense sera plus faible que pour celles présentant un moins 
grand CPS. 
Figure 14: Écart type du BFI sur cinq valeurs aux acquisitions au plus petit et au plus grand CPS. 
 
Figure 20: Valeurs originales du BFI en fonction du temps et signal filtré.Figure 21: Écart type du 
BFI sur cinq valeurs aux acquisitions au plus petit et au plus grand CPS. 
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Avec ces données, je cherchais à démontrer l’importance du CPS dans les acquisitions 
de données DCS, puisqu’une illumination insuffisante peut affecter à la fois la précision et la 
stabilité des mesures en fonction du temps. 
 
4.3 Caractérisation de la forme du battement cardiaque 
Un  autre aspect de l’analyse du signal DCS est la caractérisation du battement cardiaque 
visible dans les données du flux sanguin. Cette analyse sera basée sur les BFI retournés par le 
fichier .dcsfit suite à des acquisitions à 10 Hz et 20 Hz sur des sujets humains. Avec l’objectif 
d’automatiser cette caractérisation, et après avoir recherché différentes méthodes de 
recouvrement du rythme cardiaque, l’algorithme retenu pour l’analyse a été basé sur la 
technique ADAPIT (Adaptive Peak Identification Technique) [116]. Toutefois, avant son 
application, une étape de filtration du signal a été effectuée. Un filtre à moyenne mobile de 
forme 15-70-15 a permis un lissage de la fonction, et la soustraction de la médiane du signal a 
ramené son niveau de base près de zéro, tel qu’illustré à la figure 15. 
Figure 15: Valeurs originales du BFI en fonction du temps et signal filtré. 
 
Figure 22: Résultat de l'algorithme de détection des pics liés aux battements 
cardiaques.Figure 23: Valeurs originales du BFI en fonction du temps et signal 
filtré. 
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Ensuite, la détection des pics doit être effectuée: ceux-ci correspondent à une 
augmentation du flux sanguin suite à la systole lors du battement cardiaque. Afin d’obtenir 
une première approximation, un algorithme de transformée de Fourier rapide (FFT) a été 
appliqué aux données. La visualisation des données en fréquence permet de constater que le 
plus grand pic correspond à la fréquence cardiaque du sujet. La figure 16 en présente un 
exemple. Le pic principal placé à environ 1,7 Hz correspond à une fréquence cardiaque 
d’environ 100 battements par minute (BPM). Cette valeur a été confirmée comme étant 
plausible par le sujet. On observe également des pics d’intensités décroissantes à intervalles 
réguliers au-dessus de la fréquence principale; ceux-ci sont vraisemblablement causés par les 
harmoniques dû à la nature presque périodique du signal [117]. 
Un «niveau de base» du signal a ensuite été défini comme étant le sous-groupe de points 
compris entre plus ou moins un écart type autour de zéro. L’écart type pour ce sous-groupe a 
ensuite été calculé, et un seuil minimal pour l’identification des pics a été défini comme étant 
1,5 fois cette valeur. Tout point d’une valeur supérieure à ce seuil est donc considéré comme 
étant potentiellement un pic. La fonction findpeaks de Matlab a ensuite été utilisée pour 
Figure 16: Signal du BFI dans le domaine de Fourier. 
 
Figure 24: Courbe de battement cardiaque moyennée et approximation par deux 
gaussiennes.Figure 25: Signal du BFI dans le domaine de Fourier. 
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éliminer les points de plus faible amplitude situés directement avant ou après un pic. Des 
points restants, ceux d’amplitude plus faible que 10% de l’amplitude médiane étaient éliminés 
étant donné la forte probabilité qu’ils proviennent du bruit. Finalement, la fréquence principale 
retournée par la FFT du signal a servie à éliminer les pics bruités de plus haute amplitude en 
vérifiant qu’aucun pic n’était situé à moins de trois quart de période du pic suivant. Cette 
dernière étape assure une robuste détection des pics liés aux battements cardiaques, illustrée à 
la figure 17. En comptant le nombre de pics détectés, une valeur de BPM est finalement 
retournée et peut être comparée à la fréquence principale de la FFT pour être validée.  
La détection de ces pics permet ensuite de caractériser la forme que prend le pouls dans 
les données DCS. Pour ce faire, chaque «battement» est d’abord isolé, puis aligné avec les 
autres en utilisant le pic comme repère. Les pics sont regroupés par 10 pour calculer un 
«battement moyen». Les courbes résultantes sont ensuite approximées par une fonction grâce 
à un algorithme itératif d’optimisation. Dans ce cas-ci, la procédure est séparée en deux étapes 
Figure 17: Résultat de l'algorithme de détection des pics liés aux battements cardiaques. 
 
Figure 26: Signal du BFI dans le domaine de Fourier.Figure 27: Résultat de l'algorithme de détection des 
pics liés aux battements cardiaques. 
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afin de bien retrouver les pics principaux et secondaires visibles dans la majorité des courbes 
moyennes. Un exemple du résultat de cette procédure est illustré à la figure 18. 
 
La première étape de l’approximation était concentrée sur la première moitié de la 
courbe afin de retrouver le pic principal à l’aide d’une fonction gaussienne et de la fonction 
d’optimisation fminsearch : 
𝑓(𝑥) = 𝐴1 exp[ −(𝑥 − 𝜇1 𝜎1⁄ )
2]   . 
Les paramètres A1, 𝜇1 et 𝜎1 sont ensuite fixés avant de lancer la seconde approximation 
de la courbe, cette fois sur l’ensemble des données, avec l’équation : 
𝑓(𝑥) = 𝐴1 exp[ −(𝑥 − 𝜇1 𝜎1⁄ )
2] + 𝐴2 exp[ −(𝑥 − 𝜇2 𝜎2⁄ )
2]   . 
Les paramètres retrouvés serviront à effectuer des analyses statistiques sur les courbes 
du battement cardiaque, et à retrouver des données telles que le délai moyen entre les pics 
principaux et secondaires. Éventuellement, de tels outils d’analyse pourraient contribuer à 
identifier un pouls anormal chez un patient. 
 
Figure 18: Courbe de battement cardiaque moyennée et approximation 
par deux gaussiennes. 
 
Figure 28: Bandeau maintenant en place la source et les 4 détecteurs 
situés à 10, 15, 25 et 30 mm respectivement.Figure 29: Courbe de 
battement cardiaque moyennée et approximation par deux gaussiennes. 
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4.4 Rétrospective sur le stage 
Les sujets principaux de ce rapport étaient l’étude du BFI en fonction du CPS et la 
caractérisation de la forme du battement cardiaque. L’objectif visé était de compiler et faciliter 
la transmission des fonctions d’analyse du signal DCS que j’ai codées dans Matlab durant 
mon stage chez ISS. J’ai atteint la majorité des objectifs personnels que je m’étais fixés, et je 
crois que mes travaux pourront être utiles dans le développement de l’appareil hybride FD-
NIRS/DCS. 
J’ai énormément apprécié la chance de travailler pour une entreprise du domaine de 
l’instrumentation biomédicale durant mes études. Ce que j’ai vécu chez ISS va me permettre 
de terminer ma maîtrise en ayant au moins une connaissance de base du milieu industriel et 
des exigences liées à la pratique du génie dans un tel contexte. 
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Conclusion 
 
Pour conclure, l’objectif principal de ce mémoire était de présenter mes travaux liés à 
deux appareils de spectroscopie proche infra-rouge visant à quantifier des paramètres 
hémodynamiques. Le premier chapitre présentait une brève revue du fonctionnement des 
différents types de NIRS et de leurs applications. Le second chapitre était constitué d’un 
article récemment accepté pour publication dans le journal Biomedical Optics Express. Le 
déroulement d’une étude employant la TD-NIRS sur de jeunes adultes en exercice y était 
détaillé. Les résultats obtenus lors de cette étude indiquent des changements hémodynamiques 
différents entre les tissus extra-cérébraux et cérébraux; on observe également des différences 
physiologiques entre hommes et femmes. La conclusion principale de cet article démontre 
l’importance de considérer séparément les différentes couches de tissus pour les études de 
NIRS sur le cerveau, puisque les signaux de surfaces peuvent contaminer l'estimation des 
changements cérébraux. La complétion de cette étude démontre également la possibilité 
d’utiliser un système TD-NIRS pour les études en exercice, alors que les systèmes CW-NIRS 
sont actuellement majoritairement utilisés. Le chapitre trois visait à effectuer un retour sur 
cette étude et sa méthodologie, de même qu’à détailler certains aspects de l’analyse non 
mentionnés dans l’article. Enfin, le chapitre quatre était présenté sous forme de rapport de 
stage pour les travaux que j’ai effectués durant mon stage chez ISS Inc., IL, États-Unis. Les 
résultats d’analyses portant sur le signal DCS d’un instrument hybride comprenant également 
de la FD-NIRS y sont exposés. 
En terminant, je crois sincèrement que la NIRS sera un jour incontournable dans les 
méthodes de diagnostic et de suivi. Sa portabilité, son utilisation non-contraignante pour le 
patient et la nature non-ionisante de ses rayonnements contribuent à favoriser son implantation 
en clinique, et plus particulièrement auprès des populations vulnérables. 
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Annexe A - Protocole de l’étude soumis et approuvé par le 
comité d'éthique à la recherche de l'IUGM 
Étude de la modification des signaux de surfaces de patients au repos et sous exercice par 
imagerie optique diffuse 
1. Contexte scientifique  
Plusieurs revues de la littérature ont déjà mis en relief les liens entre l'exercice 
physique et la santé cérébrale [118-123]. Mêmes des activités d'intensité plus faible, telles la 
marche ou le Tai Chi, ont permis d'observer de meilleures performances cognitives lors de 
tests réalisés à quelques semaines d'intervalles, et réduisent le risque de développer des 
troubles cognitifs légers à plus long terme [120, 124]. Les effets positifs se retrouvent dans 
tous les groupes d'âge. Chez les personnes âgées, la pratique d'activités physiques améliorerait 
les fonctions cognitives tout en réduisant le risque de maladies tel l'Alzheimer; chez les 
enfants, elle est associée positivement au succès académique et au comportement [121, 125]. 
Les propriétés bénéfiques de l'exercice découleraient de l'augmentation du flux sanguin 
cérébral [126, 127], ou encore de l'activation des neurones découlant de l'exercice [128]. 
Grâce à la plasticité du cerveau, un apport plus important en oxygène et nutriments permettrait 
des changements physiologiques significatifs même chez des patients d'âge avancé [118, 119]. 
Par exemple, une augmentation du volume de la matière grise de certaines régions du cerveau 
a été observée chez des individus actifs par rapport à d'autres, sédentaires [122]. Chez des 
adultes en santé, une seule séance d'activité physique apporterait des changements dans la 
perfusion cérébrale variables selon les régions du cerveau [129]. Un des défis pour la 
recherche dans ce domaine consiste à isoler les effets de l'exercice physique sur la cognition 
lorsque combiné à l'alimentation, au tabagisme et à la pression artérielle, entre autres [130]. 
Comment observer l'effet de l'activité physique sur le cerveau? L'étude de cet organe a 
connu une importante évolution au cours des dernières décennies, notamment grâce à des 
technologies telle l'imagerie par résonnance magnétique (IRM), l’électroencéphalographie 
(EEG) ou, plus récemment, l'imagerie optique diffuse (IOD). L'IOD présente divers avantages: 
elle est moins chère d'utilisation que l'IRM, portable et propose une résolution du signal élevé 
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pour une résolution spatiale moyenne. D'autre part, les méthodes actuelles d'EEG fournissent 
des renseignements sur l'activité neuronale, mais ne bénéficient pas de mesures 
hémodynamiques directes ou d'informations sur le métabolisme en oxygène du cerveau.  
Il existe différentes méthodes basées sur la propagation diffuse des photons dans un 
milieu biologique. Ces méthodes réfèrent également à la spectroscopie proche infrarouge 
(NIRS)[131] et se présente sous différentes formes : la NIRS à intensité constante [132]; la 
NIRS dans le domaine des fréquences (FDNIRS) [133]; la NIRS résolue dans le temps (TRS) 
[134]. Celles-ci permettent de mesurer des signaux hémodynamiques qui dépendent de 
l'oxygénation du sang dans le cerveau, mais aussi des mesures de l'activité neuronale de façon 
indirecte à partir des changements vasculaires induits par les neurones [132]. La NIRS est 
principalement basée sur la mesure des coefficients d'absorption (μa) et de dispersion (μs) des 
tissus afin de retrouver les concentrations d'oxy- et de déoxy-hémoglobine dans le sang à 
l’aide de la loi de Beer-Lambert [135]. Elle se base sur la diffusion de faisceaux de différentes 
longueurs d'onde captés par des détecteurs de photons placés à différentes distances de la 
source [78].  
Cette modalité d'imagerie est avantageuse par rapport à l'IRM, puisque qu'elle rend 
possible l'acquisition de données en temps réel sur des sujets pratiquant un exercice, tel le vélo 
stationnaire [136]. La technique TRS a déjà été utilisée pour l'analyse des changements de 
concentrations dans les muscles lors d'un exercice physique et celle du cerveau au repos [136, 
137]. On s'intéresse ici à la caractérisation des propriétés optiques des tissus cérébraux pendant 
un effort cardio-vasculaire afin d'étudier l'effet de l'exercice sur le cerveau. Pour ce faire, il 
faudra résoudre l'équation de diffusion de la lumière dans le medium étudié, modélisé de 
manière à obtenir les résultats les plus exacts possible. Le modèle privilégié ici est celui de la 
double couche. La première comprenant la peau, le crâne et le fluide céphalo-rachidien, et la 
seconde, le cerveau [138, 139]. À chaque couche sont attribués des coefficients d'absorption et 
de diffusion. À l'aide des coefficients d'extinction disponibles dans la littérature, un système 
linéaire permet de retrouver les concentrations d'hémoglobine pour chacune des couches [140, 
141]. 
Nous avons indiqué qu’il existait une relation entre l’intensité de l’exercice, la 
saturation en oxygène et la cognition. Additionnellement, une étude a permis d'effectuer des 
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mesures de la performance cognitive de jeunes adultes à une tâche de contrôle exécutif (test de 
Stroop) au cours d'une séance d'exercice par intervalles sur vélo stationnaire. Les résultats 
obtenus tendent à démontrer que pour des intervalles d'intensités faibles à moyennes, les 
fonctions exécutives se trouvaient améliorées. À haute intensité, l'inverse survenait; 
l'augmentation du temps de réponse au test serait dû, selon les chercheurs, à une baisse de 
l'hémoglobine oxygénée dans le lobe frontal lors de ces intervalles [142].  
Défis et questions  
Des erreurs aléatoires, systématiques et de cross-talk sont associées à la NIRS. Nous 
avons ainsi choisi les longueurs d'onde de notre appareil afin de les minimiser [143]. Un des 
principaux défis de l'imagerie du cerveau par optique diffuse est le problème d'identification 
des contributions aux changements d'hémoglobine dû à la structure anatomique de la tête et à 
la vascularisation présente dans le cuir chevelu [144]. Quelles sont les contributions des tissus 
cérébraux, par opposition aux tissus extra-cérébraux, sur les changements d'hémoglobine dû à 
une activité physique soutenue? Cette étude a pour but de répondre à cette question. 
2. Objectifs de la recherche 
L’objectif général de l’étude proposée est de raffiner un protocole expérimental 
d’exercice précédemment utilisé par notre groupe et de le combiner à la mesure des signaux 
hémodynamiques à l’aide de la technique TRS. L’hypothèse générale est que cette méthode 
permettra de quantifier les contributions hémodynamiques des tissus cérébraux et extra-
cérébraux lors d’activité physique et de repos. Les objectifs spécifiques suivants permettront 
de tester cette hypothèse: 
Objectif 1. Déterminer l’effet de l’exercice sur les paramètres hémodynamiques cérébraux et 
extra-cérébraux et évaluer leurs contributions respectives.  
Hypothèse 1 : Les sujets qui effectueront l'exercice présenteront une concentration plus 
importante d'oxyhémoglobine qu'au repos, et les contributions cérébrales au signal seront 
significativement supérieures à celles des tissus extra-cérébraux. 
Objectif 2. Déterminer la relation entre la fonction cognitive et les paramètres 
hémodynamiques cérébraux durant l’exercice. 
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Hypothèse 2 : La fonction cognitive sera diminuée lors de l’activité physique soutenue et sera 
en corrélation avec une diminution d’oxyhémoglobine cérébrale. 
3. Méthodes 
3.1 Sujets 
Un échantillon d'environ 18 sujets sera constitué. Le nombre de femmes et d'hommes 
sera autant que possible en proportions égales. Les sujets seront âgés de 18 à 30 ans. Ils ne 
présenteront pas d'antécédents de maladie neurologique ou psychiatrique et ne seront pas sous 
médication. Tous les sujets participeront aux deux expériences, soit les mesures aux repos et 
les mesures à l'effort. La performance au test à l'effort inclus l'atteinte du VO2max, et 
comprend la réalisation d'une tâche cognitive, ce qui nécessite l'établissement de certains 
critères d’exclusion.  
Critères d'inclusion 
 Âge entre 18 et 30 ans; 
 Remplir le Q-AAP avec succès (il s'agit d'un questionnaire d'aptitude à l'activité physique 
que rempliront les sujets lors de la première rencontre); 
 Réussir le test MMSE (il s’agit d’un test pouvant détecter un déficit cognitif mais qui 
n’est pas un test diagnostic). 
Critères d'exclusion 
 Contre-indication médicale à la pratique d'une activité physique;  
 Présence d'une pathologie physique ou mentale, connue du sujet ou du médecin traitant, 
qui l’empêche de réaliser le test physique demandé dans cette étude; 
 Déficit de la perception des couleurs; 
 Analphabétisme fonctionnel; 
 Prise de médicaments étant connus pour affecter la cognition; 
 Chirurgie ou autre intervention médicale impliquant une anesthésie générale au cours des 
six derniers mois; 
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 Tremblements ou mouvements involontaires importants; 
 Épilepsie importante et récurrente; 
 Problèmes d'alcool ou de drogue récents ou passés; 
 Tabagisme. 
Directives préliminaires 
 Ne pas consommer d'alcool ou de caféine moins de 12h avant le test; 
 Ne pas pratiquer une activité physique intense moins de 24h avant le test; 
 Ne pas consommer d'aliments en grande quantité moins de 3h avant le test. 
Compensation financière 
Chaque participant recevra une compensation de $50 pour les deux visites, soit $25 par 
visite; le montant sera octroyé lors de la complétion de l’étude individuelle, i.e. à la deuxième 
visite. 
 3.2 Protocole expérimental 
La participation à ce projet de recherche consistera en deux visites à l'Institut 
Universitaire de Gériatrie de Montréal pour chacun des participants. Chaque sujet participera à 
une première séance d'entraînement à la tâche cognitive et de détermination de son VO2max. 
La seconde séance, réalisée 72h plus tard, comprend les deux expériences d’imagerie optique 
du cerveau: au repos, et à l’effort avec tâche cognitive. Chaque visite aura une durée 
approximative d'une heure et demie. 
Entraînement et VO2max 
La consommation d'oxygène du sujet (VO2, en ml min
-1 kg-1) sera analysée au cours de 
cette séance. Celle-ci est déterminée de façon continue sur une base de 30 secondes alors que 
le sujet pédale sur une bicyclette ergonomique stationnaire. Les analyseurs de gaz seront 
calibrés à l'aide d'un mélange de gaz connu, et ce avant chaque test. La valeur maximale de 
VO2 obtenue sur le dernier intervalle de 30 secondes constituera la consommation d'oxygène 
maximale du sujet (VO2max, en ml min-1 kg-1) dans le cadre de cette étude.[142] La puissance 
maximale du sujet sera déterminée simultanément. La puissance de départ est ajustée en 
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fonction des sujets, et des paliers de 15 W d'incréments d'une durée d'une minute sont 
effectués par le sujet jusqu'à son arrêt volontaire, ou jusqu'à ce qu'il ne puisse plus maintenir la 
cadence suggéré (60-80 rotations par minutes). La puissance du dernier palier complété 
devient ainsi la puissance maximale du sujet. Ce test dure optimalement entre 6 et 8 minutes. 
Les mesures suivantes sont ensuite réalisées au cours de la seconde séance. 
Mesures au repos 
À cette étape, le sujet devra rester assis et immobile durant la durée complète de 
l’acquisition de données. Un bandeau de taille ajustable maintenant en place la source 
lumineuse et les détecteurs sera positionné suivant le système 10-20 sur l'aire frontale, vis à vis 
la ligne médiane par rapport aux hémisphères. Le sujet prendra place sur le vélo stationnaire et 
restera immobile, autant que possible, jusqu'à la fin de l'expérience. Une fois l'appareil activé, 
une minuterie sera déclenchée afin de s'assurer que l'acquisition durera 10 minutes. Le sujet 
doit rester immobile durant l’acquisition de données. 
Mesures à l'effort 
Ces mesures seront réalisées dans le cadre d'un effort cardio-pulmonaire maximal avec 
et sans la performance d’une tâche cognitive. Au cours du test pour l'acquisition des mesures, 
les sujets devront pédaler durant 2 blocs durant jusqu’à 12 minutes, à des puissances 
respectives de 40% et 80% de leur puissance maximale. Le sujet devra atteindre le 
pourcentage visé au cours des 2 premières minutes du bloc, avant de réaliser la tâche 
cognitive. Il y aura des périodes de repos de 20 minutes entre chaque bloc, de même qu'à la fin 
du test (2 minutes où le sujet pédalera à son rythme à faible résistance, puis 18 minutes sans 
pédaler). L'ordre des différents blocs sera modifié entre les sujets. La position du bandeau sera 
la même que pour les mesures au repos, i.e. sur l’aire frontale. La fréquence cardiaque sera 
contrôlée via un oxymètre de pouls et relevée manuellement à intervalles d'une minute. 
3.3 Description du TRS et acquisition de données 
Le système optique de spectroscopie résolue dans le temps utilisé dans le cadre de cette 
étude comprend 4 lasers pulsés (PicoQuant, Berlin,Germany) dont les longueurs d'onde sont 
690, 750, 800, et 850 nm respectivement. 4 photodiodes à avalanche sont utilisées pour 
détecter la lumière diffusée. Un combineur optique 4:1 interlacera temporellement les 4 
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longueurs d'onde dans une fibre. Les 4 fibres de détections sont quant à elles séparées de la 
source par différentes distances, soit 10, 15, 25 et 30 mm [138]. Les fibres sont maintenues en 
place à l'aide d'un bandeau que porteront les sujets pour la durée des acquisitions (voir figure 
19). 
 
 
Le système TRS sera transporté à l’aide d’un chariot mobile placé à proximité du sujet 
lors des expériences. Durant toutes les acquisitions, la lumière ambiante devra être réduite 
autant que possible. Une fois l'appareil alimenté et allumé, les intensités lasers seront vérifiées 
pour correspondre à leur valeur optimale à l'aide de l'interface Sepia II. Les valeurs  sont de 
38, 45, 40 et 51% actuellement, mais pourront être ajusté le jour avant la visite des sujets. Une 
fois la fibre d'illumination en marche, 30 minutes d'attentes sont nécessaires à la stabilisation 
des diodes laser. On peut ensuite procéder, en s'assurant de réaliser des acquisitions de la 
fonction de réponse de l'instrument (IRF) avant et après chaque acquisition sur des sujets. Ces 
IRF sont réalisées à l'aide d'un dispositif permettant de relier la fibre d'illumination à chacun 
des détecteurs. Une fois ces acquisitions effectuées, et en s'assurant d'être dans un régime de 
Figure 19: Bandeau maintenant en place la source et les 4 détecteurs 
situés à 10, 15, 25 et 30 mm respectivement. 
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Time-Correlated Single Photon Counting (TCSPC), on pourra procéder aux expériences chez 
les sujets. 
 3.4 Analyse de données 
Afin d'analyser les données, nous posons un modèle de la tête composé de 2 couches 
de propriétés optiques distinctes. La première comprend la peau, le crâne et le liquide céphalo-
rachidien, et la seconde, le cerveau. La solution de l'équation de diffusion pour un milieu à 
deux couches a déjà été modélisée et servira à la définition de la loi de Beer-Lambert modifiée 
[15, 85, 145, 146]. 
On souhaite retrouver les concentrations en hémoglobine oxygénée (HbO2) et 
désoxygénée (HbR) et de l’eau (H2O). Pour ce faire, on suppose que l'eau et l'hémoglobine 
constituent les absorbants principaux, les autres étant négligés. Cette hypothèse reste vraie 
dans la fenêtre thérapeutique de 600-1000 nm.  
Le système linéaire suivant est alors posé [138] : 
[
 
 
 
𝜇𝑎(𝜆1)
𝜇𝑎(𝜆2)
𝜇𝑎(𝜆3)
𝜇𝑎(𝜆4)]
 
 
 
=  
[
 
 
 
 
𝜖𝐻𝑏𝑂2(𝜆1)     𝜖𝐻𝑏𝑅(𝜆1)     𝜖𝐻2𝑂(𝜆1)
𝜖𝐻𝑏𝑂2(𝜆2)     𝜖𝐻𝑏𝑅(𝜆2)     𝜖𝐻2𝑂(𝜆2)
𝜖𝐻𝑏𝑂2(𝜆3)     𝜖𝐻𝑏𝑅(𝜆3)     𝜖𝐻2𝑂(𝜆3)
𝜖𝐻𝑏𝑂2(𝜆4)     𝜖𝐻𝑏𝑅(𝜆4)     𝜖𝐻2𝑂(𝜆4)]
 
 
 
 
 [
𝐶𝐻𝑏𝑂2
𝐶𝐻𝑏𝑅
𝐶𝐻2𝑂
] . 
 
Où les coefficients d'extinction ϵ sont disponibles dans la littérature et les coefficients 
d'absorption 𝜇𝑎 sont retrouvés à partir des données avec la loi de Beer-Lambert modifiée pour 
les milieux turbides [138, 139] : 
𝐼
𝐼0
⁄ =  𝑒𝑥𝑝[−𝑑𝐷(𝜆)∆𝜇𝑎(𝜆)] 
où I/I0 représente le rapport entre l'intensité lumineuse détectée et celle de la source, d est la 
distance source-détecteur, D(𝜆) est le la distance parcourue par le photon dans le medium, un 
coefficient permettant d'adapter la loi de Beer-Lambert aux tissus biologiques, et ∆𝜇𝑎(𝜆) la 
variation d'absorption à une longueur d'onde 𝜆 [139]. 
 Tâche cognitive 
Le test de Stroop réalisé par ordinateur inclus 2 conditions expérimentales: Exécutive 
et de Dénomination. Chaque test inclus 2 blocs de chaque condition composés de 15 essais 
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chacun. Tous les essais débutent par la fixation d'une croix durant 500 ms, et tous les stimulis 
visuels apparaissent au centre de l'écran pendant 2000 ms. Pendant la condition de 
Dénomination, les participants devront appuyer sur un bouton indiquant la couleur du stimulus 
visuel affiché (bleu ou vert). Chaque couleur est associée à un bouton situé sur les poignées du 
vélo stationnaire (gauche = vert, droite = bleu). Pendant la condition exécutive, la couleur du 
stimulus est différente du mot affiché (i.e. BLEU écrit en vert). Dans 75% des essais, le 
participant est appelé à appuyer sur le bouton correspondant à la couleur du mot, alors que 
dans 25% des cas, survenant aléatoirement au cours du bloc, un rectangle entourant le mot 
indique au sujet qu'il doit choisir le bouton correspondant au sens du mot affiché. Le 
participant bénéficiera d'une séance de familiarisation avec le test avant l'expérience, 
composée de 3 blocs pour la condition de Dénomination, assis sur le vélo stationnaire, mais 
immobile. Lors de l'expérience, les conditions sont dans l'ordre suivant: repos - Dénomination 
- repos - Exécutive - repos - Dénomination - repos - Exécutive. Les temps de réaction et la 
justesse des réponses sont enregistrées pour toutes les conditions [142]. 
4. Échéancier 
L'acquisition des données se déroulera en 2015. La participation des sujets sera 
nécessaire sur deux visites de 90 min et espacées d’au moins 72 heures. L'analyse des données 
suivra dès les acquisitions complétées. 18 sujets prendront part à cette étude. 
5. Impact de la recherche 
L'objectif de cette étude est de contribuer à une plus grande compréhension des liens 
entre l'exercice physique et la cognition. L'influence de l'hémoglobine oxygénée cérébrale sur 
la charge de travail cognitive sera étudiée, ce qui pourrait bénéficier à d'autres populations que 
les jeunes en santé [142]. 
 
Note: nous avons finalement exclu la tâche cognitive de l’étude afin de concentrer notre 
attention sur les effets de l’activité physique uniquement. 
